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En este trabajo se realiza una simulación, empleando métodos Monte Carlo, para generar
una convergencia de fotones que puedan ser aplicables en un acelerador lineal de uso cĺınico.
Para tal objetivo, se simuló inicialmente un haz de electrones con un espectro de enerǵıa
similar al espectro de enerǵıa de electrones de un acelerador real. Posteriormente, el haz de
electrones puede ser dispersado mediante lentes magnéticas. De la apertura realizada sobre
el haz de electrones en estas lentes magnéticas, dependerá la distribución de dosis depositada
por parte de los fotones en el maniqúı de agua. Una vez que los electrones son dispersados
estos inciden sobre un segundo conjunto de lentes magnéticas cuya función será enfocar el
haz de electrones a una distancia de 100 cm a partir del blanco de Tungsteno-Cobre, lo an-
terior con el objetivo de simular un isocentro similar al de una acelerador real. Finalmente el
haz de electrones, ya convergente, incide sobre un blanco de Tungsteno-Cobre para producir
fotones a partir de radiación de frenado. Los fotones producidos tienden a continuar con la
trayectoria de los electrones incidentes en el blanco, aunque otra cantidad de fotones saldrán
dispersados en diferentes direcciones.
Los resultados de la simulación demuestran que la dosis depositada en un maniqúı de agua
dependen directamente del radio de apertura de los electrones que salen de la primera lente
magnética, donde a mayor apertura del haz de electrones se obtendrá una distribución de
dosis absorbida similar a una distribución Lorentziana, lo cual a nivel cĺınico implica una
cáıda de dosis menor en tejidos sanos y un máximo de dosis neto sobre tejido tumoral.




In this work, a simulation is performed, using Monte Carlo methods to generate a con-
vergence of photons that can be applied in a linear accelerator for clinical use. For this
purpose, an electron beam with an energy spectrum, similar to that of energy spectrum of
electrons for a real accelerator, is simulated. Therefore , the electron beam can be scattered
by magnetic lenses, the opening made on the electron beam in these magnetic lenses will
depend on the distribution of doses deposited by the photons in a water phantom. Once the
electrons are dispersed they impinge on a second set of magnetic lenses whose function will
be to focus the electron beam at a distance of 100 cm from the Tungsten-Copper target,
the above with the objective of simulate an isocenter similar to that of a real accelerator.
Finally, the beam of electrons, already convergent, hits a Tungsten-Copper target to produce
photons from braking radiation. The photons produced tend to continue with the path of
the incident electrons in the target, although another number of photons will be scattered
in different directions.
The results of the simulation show that the dose deposited in a water phantom depends
directly on the opening radius of the electrons coming out of the first magnetic lens, where
the electron beam opening will give an absorbed dose distribution similar to that of a Lo-
rentzian distribution, which at a clinical level implies a lower dose drop in healthy tissues
and a maximum net dose on tumor tissue.
Keywords: Radiotherapy, Geant4, Monte Carlo, Convergence, radiosurgery, Elec-




Realizar una simulación de haz convergente para fotones en radioterapia externa utilizan-
do Geant4 y comparar las distribuciones de dosis absorbida con otro sistema de radioterapia.
Espećıficos
Establecer los parámetros iniciales para: deflectar electrones, curvatura del target, blin-
daje del aplicador.
Modelar las geometŕıas iniciales del aplicador en el software Geant4.
Realizar dosimetŕıa relativa y absoluta para un linac varian IX2 para campos de 1 x 1
cm2, 5 x 5 cm2.
Comparar los resultados de dosimetŕıa de campos pequeños, con los resultados de la
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3.2 Óptica de part́ıculas cargadas . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
3.2.1 Matrices de transformación . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
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4.1.1 Software de núcleo cerrado . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
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3-4. Haces paralelos al eje óptico, inciden perpendicularmente en una lente delgada,
la cual enfoca todos los haces directamente a un punto focal. Observe que el
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atómico, b es el parámetro de impacto. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24
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dispersado cediendo parte de su enerǵıa al fotón generado mediante la relación
hν = T1 − T2. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
3-18.Relación entre la intensidad de la radiación de frenado y el ángulo Ω para tres
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6-6. Diferencia media y máxima entre las distribuciones de dosis del modelo teórico
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A Área m2
B Vector campo magnético T
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La radioterapia es un tratamiento médico que consiste en administrar una dosis terapéuti-
ca de radiación a células tumorales limitando al máximo la dosis administrada a tejidos
circundantes y órganos vitales [11]. Para este tipo de tratamientos se emplean diferentes ti-
pos de radiaciones ionizantes como: part́ıculas beta, iones pesados, neutrones y rayos gamma,
siendo los rayos gamma los más utilizados debido a su alcance. Para el tratamiento cĺınico
hay diferentes métodos de obtener la radiación, el principal es el uso de aceleradores lineales
cĺınicos y, cada vez menos usado, es el uso de radioisótopos.
El uso de radioisótopos predominó en décadas pasadas. El más utilizado, 60Co, genera dos
rayos gamma, uno de 1.17 MeV y otro de 1.32 MeV de enerǵıa, el problema del cobalto es
que requiere de altos niveles de seguridad radiológicas. Con el tiempo y el empleo de nuevas
tecnoloǵıas el cobalto ha ido quedando en desuso.
Actualmente los tratamientos son realizados haciendo uso de aceleradores lineales de
part́ıculas (Linac). Con la llegada de los Linac y simulaciones de radiación interacción-
materia, se han desarrollado diferentes tipos de tratamiento, los más comunes son:
1. Radioterapia 3D conformacional (3DCRT) [12], utiliza una imagen del paciente en 3
dimensiones adquirida mediante tomograf́ıa computarizada (CT). Sobre la imagen del
paciente se delimita el tumor para obtener las dimensiones del mismo. Luego, Mediante
un colimador multiláminas (MLC) [13] se conforma una geometŕıa aproximadamente
igual a la del tumor, una vez adaptada la geometŕıa del tumor el acelerador entrega
dosis constante sobre la salida de las MLC ya conformadas, disminuyendo la radiación
a tejidos sanos adyacentes.
2. Radioterapia de Intensidad Modulada (IMRT) [14]. A diferencia de la 3DCRT, la
IMRT utiliza un sistema dinámico de multiláminas, es decir, mueve cada multilámina
a medida que el acelerador va entregando la dosis, lo anterior permite variar las fluencias
de fotones sobre el objetivo y por tanto también reduce la radiación a órganos sanos.
3. Arcoterapia de intensidad modulada (IMAT) [15], genera múltiples puntos de control
alrededor de la camilla del paciente, por tanto el brazo de acelerador, o también llamado
gantry, gira según los puntos de control generados alrededor de la camilla, esta técnica
al igual que la IMRT tiene multiláminas dinámicas, sin embargo, en esta técnica se la
tasa de dosis es variable.
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4. Arcoterapia volumétrica de intensidad modulada (VMAT) [16], hace uso de movimien-
tos circulares, o arcos, alrededor de la camilla entregando dosis variables de radiación,
vaŕıa la tasa de dosis y utiliza multiláminas dinámicas.
Tanto en 3DCRT y en IMRT se utilizan múltiples entradas del haz de radiación alrededor
del paciente. El área geométrica de los haces de radiación, también llamada campos de ra-
diación, no es la misma a medida que aumenta la distancia entre la fuente y el objetivo, pues
a medida que aumenta la distancia el área del campo aumenta, es decir, los haces de fotones
tienden a divergir. El uso de múltiples campos de radiación aumenta los gradientes de dosis
generados por el ensanchamiento del haz, lo cual se traduce en un gradiente de radiación
extra al paciente, ver Ref. [17]. Valente y Figueroa proponen en la referencia [1] un nuevo
tipo de radioterapia la cual ellos denominan como Radioterapia de Haz convergente (RTHC).
La RTHC parte de la gúıa de onda y los electroimanes que redireccionan el haz de elec-
trones de un acelerador lineal convencional. Los electrones son acelerados en la gúıa de onda
mediante un campo electromagnético de alta frecuencia, después la trayectoria de los elec-
trones es curvada en un ángulo de 90◦ o de 270◦ mediante el uso de electroimanes con el
objetivo de redireccionar el haz a la posición del paciente. El haz de electrones debe ser en-
sanchado debido a que el área de apertura con que salga el haz de electrones del cuadrupolo
afectara directamente la dosis absorbida que se cuantifique posteriormente, esta apertura se
puede realizar ya sea por medio de un campo magnético o mediante una lámina de plomo
delgada. Una vez el haz es ensanchado pasa por un segundo campo magnético el cual hace
que la trayectoria de los electrones converja. El haz de electrones convergente incide sobre un
ánodo, o también llamado blanco, de tungsteno generando radiación de frenado. El objetivo
de realizar el enfoque del haz de electrones, es para que los fotones convergentes generados
por radiación de frenado entreguen un máximo de dosis en el punto en que se enfocan los
haces de fotones debido a la convergencia.
Según Valente y Figueroa la RTHC reduciŕıa el desgaste del equipo tanto por movimiento
mecánico, como por el uso de unidades monitor (UM). Esta nueva técnica de radioterapia
permitiŕıa disminuir el número de campos a utilizar en radioterapia ya sea 3DCRT o IMRT.
El esquema de trabajo presente en este documento está distribuido de la siguiente manera:
En el caṕıtulo 2 se presenta el estado del arte de la RTHC. En el caṕıtulo 3 una revisión f́ısi-
ca de campos magnéticos, cuadrupolos, interacción radiación materia y dosimetŕıa realizada
en un acelerador lineal. En el caṕıtulo 4 se presenta una descripción de Geant4 [18]. y sus
ventajas al realizar simulaciones Monte Carlo. En el caṕıtulo 5 se presenta la metodoloǵıa
empleada en este trabajo. En el caṕıtulo 6 se presentan los resultados de la simulación de
la RTHC también se realiza la comparación dosimétrica con un acelerador lineal Varian IX.
Finalmente en el caṕıtulo 6 se presentan las conclusiones.
2 Estado del arte
La radioterapia de haz convergente (RTHC) es una técnica nueva en el área de radioterapia
que fue propuesta por Rodolfo Figueroa de la Universidad de la Frontera y Mauro Valente
de la Universidad Nacional de Cordoba, en el año 2011. En el texto inicial propuesto por
Figueroa y Valente, ver Ref. [1], establecen una radioterapia diferente a la convencional,
en la cual, los haces de fotones provenientes del cabezal del acelerador lineal siguen una
trayectoria convergente y no una trayectoria divergente como en las técnicas convencionales.
Para demostrar lo anterior Figueroa y Valente realizan una simulación basada en el software
PENELOPE mostrando las principales ventajas de la RTHC y las componentes que se deben
utilizar para generar este tipo de haces de fotones convergentes. De los resultados presentados
por Figueroa y Valente cabe destacar la gráfica de porcentaje de dosis en profundidad,
mostrada en la Figura 2-1.
Figura 2-1: Porcentaje de dosis en profundidad obtenida por Figueroa y Valente para un
aparato generador de haces de fotones convergentes. Figura tomada de [1].
A partir del primer estudio realizado en 2011 del RTHC, se han desarrollado trabajos de
maestŕıa en la Universidad de la Frontera, realizando caracterizaciones f́ısicas del RTHC.
Una de las caracterizaciones f́ısicas más estudiadas son los métodos para deflectar electrones
y generar una trayectoria convergente de los mismos, utilizando para ello campos magnéticos
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o campos eléctricos. Otro estudio realizado es el empleo de la simulación original en planifi-
caciones de algunos tratamientos de radiociruǵıa, ver las Ref. [19, 20, 21].
En el año 2016 Figueroa y Valente publican un nuevo articulo, ver Ref. [2], en este se
realiza un enfoque anaĺıtico para caracterizar el rendimiento dosimétrico del RTHC, esta
vez utilizando métodos Monte Carlo más efectivos que el software PENELOPE, es este caso
utilizan el software FLUKA. El método propuesto para la producción de rayos X es la radia-
ción de frenado o radiación por Bremsstrahlung. Por lo tanto, el principio de funcionamiento
del dispositivo propuesto se describe en términos de producción de radiación de frenado. El
trabajo se dedica principalmente a caracterizar el efecto sobre el rendimiento de la radiación
debido a los accesorios presentes en el dispositivo de la RTHC, como el material del ánodo
y la geometŕıa, los sistemas de filtración y colimación.
(a) (b)
Figura 2-2: (a)Distribución energética del haz de fotones convergente generado por radia-
ción de frenado en diferentes materiales blanco. (b) Distribución angular de los
fotones generados en el material blanco para diferentes curvaturas del blanco.
Figura tomada de [2].
La Figura 2-2a muestra la distribución energética obtenida del software FLUKA, esta
distribución energética corresponde a la enerǵıa de los fotones generados por radiación de
frenado en el material blanco para diferentes materiales. La figura 2-2b muestra la distri-
bución angular de los fotones al salir del material blanco, los diferentes valores mostrados
corresponden a la curvatura del material blanco.
Actualmente el RTHC se encuentra patentado por los autores ya mencionados anterior-
mente, y un prototipo sigue siendo desarrollado actualmente, por el momento los únicos
estudios desarrollados han sido a base de simulaciones.
3 Fundamentos Teóricos
Para la radioterapia de haz convergente (RTHC), se debe realizar un estudio de campos
magnéticos, en especial el uso de cuadrupolos magnéticos, con el objetivo de cambiar la
trayectoria de los electrones que salen del electroimán deflector del acelerador lineal. Para la
producción de fotones de uso cĺınico se debe estudiar la interacción radiación material, esto
implica realizar una descripción detallada tanto de la interacción de part́ıculas cargadas y de
part́ıculas sin carga. Finalmente se presenta una revisión de conceptos básicos de dosimetŕıa
relativa y absoluta, necesaria para la comparación que se realizará en el caṕıtulo 6.
3.1. Campo Magnético
Todo punto en el espacio que se encuentre adyacente a un imán o a un conductor por
el cual circula corriente eléctrica experimentará un campo magnético. El campo magnético
en el punto se representa mediante el vector B también llamado inducción magnética. Por
medio de las ĺıneas de inducción magnética se debe cumplir lo siguiente [22]:
La ĺınea tangente que pasa sobre un punto cualquiera ubicado en una ĺınea de inducción
magnética, debe indicar la dirección de B en ese punto como se puede observar en la
figura 3-1a.
El número de ĺıneas de inducción magnética que pasan en una unidad de área de sección
transversal, debe ser proporcional a la magnitud de B. Si el número de ĺıneas están
muy cercanas entre śı, la magnitud de B es mayor y si el número de ĺıneas están muy
separadas, la magnitud de B es menor. Figura 3-1b.
3.1.1. Fuerza de Lorentz
Es posible definir un campo magnético B en un punto en el espacio en función de la fuerza
magnética FB que ejerce el campo magnético sobre una part́ıcula cargada que se desplaza
con una velocidad v. La simulación a realizar en este trabajo consta de electrones que se
mueven en un campo magnético, por tanto, las propiedades de la fuerza magnética sobre
part́ıculas cargadas son:
La magnitud FB de la fuerza magnética ejercida sobre la part́ıcula es proporcional a
la carga q y a la rapidez v de la part́ıcula.
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(a) (b)
Figura 3-1: (a) La dirección de la inducción magnética en un punto cualquiera es tangen-
te a la ĺınea de inducción. (b) La magnitud de la inducción magnética B es
proporcional al número de ĺıneas de inducción por unidad de área de sección
transversal.
Cuando una part́ıcula con carga se mueve paralela al vector de campo magnético, la
fuerza magnética sobre la part́ıcula es igual a cero.
Cuando el vector velocidad de la part́ıcula no es paralelo al vector de campo magnético,
la fuerza magnética es perpendicular al vector velocidad y al vector campo magnético.
FB es perpendicular al plano v y B. Figura 3-2a.
La fuerza magnética ejercida sobre una carga positiva tiene dirección opuesta a la
dirección de la fuerza magnética ejercida sobre una carga negativa que se mueve en la
misma dirección de la carga positiva. Figura 3-2b.
La magnitud de la fuerza magnética que se ejerce sobre una part́ıcula en movimiento es
proporcional a sin θ donde θ es el ángulo que el vector velocidad de la part́ıcula forma
con la dirección del vector B.
Cada una de las propiedades descritas anteriormente se puede definir en forma conjunta
mediante la ecuación conocida como fuerza de Lorentz.
FB = qv ×B (3-1)
3.1.2. Movimiento de part́ıculas cargadas en un campo magnético
uniforme
Cuando se emplean campos magnéticos en el uso de aceleradores de part́ıculas, las part́ıcu-
las a acelerar son altamente relativistas. La ecuación 3-1 se emplea en el cálculo de part́ıculas
con bajas velocidades, por tanto se debe implementar una corrección relativista y combinarla
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(a)
(b)
Figura 3-2: (a) Dirección del vector fuerza magnética para una part́ıcula que se mueve
con velocidad v en presencia de un campo magnético B. (b) El vector campo
magnético incide perpendicularmente sobre la trayectoria de los electrones, el
vector fuerza magnética es opuesto en dirección para cargas con signos contra-
rios.








La ecuación 3-2, p representa el momento de la part́ıcula, F la fuerza de Lorentz que ex-
perimenta, m0 la masa en reposo de la part́ıcula, γ el factor de Lorentz relativista ecuación






Donde c es la velocidad de la luz en el vaćıo, q la carga de la part́ıcula, en este caso la carga
del electrón e. Con las ecuaciones (3-1, 3-2, 3-3) se puede realizar cálculos ya sea de posición,
campo magnético o ángulos de deflexión de part́ıculas incidentes en un campo magnético
uniforme. En la Ref [23] determina el movimiento de un electrón en un campo eléctrico
uniforme cuyo movimiento describe una trayectoria helicoidal. El radio descrito por el mo-
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La ecuación 3-4 se puede plantear en términos de la enerǵıa cinética de la part́ıcula cargada










3.2. Óptica de part́ıculas cargadas
Para realizar enfoque de haces de electrones mediante el uso de campos magnéticos, es de
utilidad implementar óptica, muy similar al estudio de óptica de la luz. Para este caso el uso
de cuadrupolos magnéticos es el análogo al uso de lentes ópticas.
3.2.1. Matrices de transformación
Por cuestiones geométricas, las ĺıneas de inducción magnética estarán dispuestas paralelas
al eje Z en coordenadas cartesianas, lo cual implica que, las lentes ópticas estarán dispuestas
en el plano xy, por tanto el eje Z representa el eje óptico tal como se puede observar en la
Figura 3-3.
Figura 3-3: Apertura de un rayo arbitrario cruzando el espacio comprendido entre los planos
1 y 2 a lo largo del eje óptico l = z2 − z1.
En la Figura 3-3 se observa el espacio comprendido entre dos planos los cuales no presentan
ningún tipo de efecto óptico, es posible describir la apertura del rayo empleando trigono-
metŕıa básica como la descrita en las ecuaciones 3-6 y 3-7, donde x1 y y1 son las componentes
de transformación entre el eje óptico y un rayo arbitrario presente en los planos, mientras
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que α1 y β1 son los ángulos de traslación de sus respectivas componentes de transformación.
Por otro lado, la región comprendida entre dos planos libres de efectos ópticos será llamada
ahora espacio libre.
x(z) = x1 + l tanα1, (3-6)
y(z) = y1 + l tan β1, (3-7)
En el empleo de lentes magnéticas simples, el uso de notación algebraica es efectivo, sin
embargo, cuando se emplean sistemas más complejos de lentes magnéticas es conveniente
utilizar notación matricial [24].
El ángulo de inclinación α1 y β1, del rayo relativo al eje óptico, permanecerá constante en
una región de ı́ndice refractivo constante, por tanto partiendo de las ecuaciones 3-6, 3-7 y
















Las matrices 3-8 y 3-9 implican que el conjunto de vectores iniciales pueden ser transformados
a medida que incrementa el espaciado entre planos.
Lentes delgadas
Una lente delgada ideal, es aquella que tiene la capacidad de cambiar la trayectoria de
haces paralelos al eje óptico directamente a un punto focal, tal como se ilustra en la Figura
3-4. De la Figura también se observa que para cada rayo que atraviesa el lente, el ángulo
θ vaŕıa en función de la posición x, por tanto también vaŕıa la distancia del punto focal al
plano principal de la lente (f). De lo anterior se tiene entonces
x1 = x2, tan θ = −x2/f (3-10)
En la Ref [3] se demuestra que la matriz de transformación para una lente delgada se puede
establecer teniendo en cuenta que, si los rayos de la Figura 3-4 entraran con un ángulo
de inclinación inicial θ1, aun aśı el ángulo de deflexión θ = θ2 permaneceŕıa constante,
obteniendo aśı la matriz de transformación para una lente delgada, ecuación 3-11.
Una notación más general se puede presentar si se tiene en cuenta que, en realidad tan θ
representa la pendiente que describe la trayectoria del rayo al a travesar un plano principal,
por tanto, tan θ2 = x
′
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Figura 3-4: Haces paralelos al eje óptico, inciden perpendicularmente en una lente delgada,
la cual enfoca todos los haces directamente a un punto focal. Observe que el
ángulo θ vaŕıa dependiendo de la posición de cada haz con respecto al eje x.
De la matriz de transformación 3-11 de una lente delgada, el factor que determina el enfo-
que total de rayos de luz viene establecido por la fuerza de enfoque 1/f , lo cual implica, que
para un sistema de enfoque magnético, esta fuerza de enfoque debe depender de parámetros
magnéticos y geométricos del cuadrupolo magnético.
En el empleo de óptica de rayos de luz, o en este caso de haces de electrones, estos deben
a travesar un arreglo de diferentes lentes ópticas, las cuales presentan espacios libres entre
lente y lente. En la Figura 3-5, se plantea el siguiente ejemplo: en el Plano 1 hay una zona de
espacio libre, en el Plano 2 se posiciona una lente delgada y en el Plano 3 se encuentra otra
zona de espacio libre, el objetivo es determinar una relación entre el conjunto de coordenadas
(x1, x
′
1) y el conjunto de coordenadas (x2, x
′
2). El vector posición del rayo de luz en el espacio










finalmente el vector posición para el trayecto recorrido en los Planos 2 y 3, determinado
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Figura 3-5: Se observa la trayectoria de un rayo en x1 con inclinación inicial θ1, el cual, atra-
viesa por tres planos, espacio libre, lente óptica, espacio libre, para finalmente
enfocar en x4.
La matriz de transformación del sistema puede ser hallada fácilmente multiplicando las












resolviendo la matriz de transformación se puede establecer finalmente la relación entre los
Planos 1 y 3 x2
x′2
 =





Imagen e indices de Matriz
Cada uno de los elementos de la matriz 3-15 pueden describir diferentes comportamientos
del rayo de luz al atravesar la lente óptica. Por ejemplo, considere que el segundo elemento
de la primera fila de la ecuación 3-15, es igual a cero, l1 + l2 − (l1l2/f) = 0.
x2 = (1− (l2/f))x1 (3-16)
La ecuación 3-16 implica que, si se env́ıan múltiples rayos desde x1, estos llegaron a x4 de
manera independiente a su ángulo inicial, es decir, todos los rayos enviados desde x1 serán
enfocados en x4 sin importar su ángulo de inclinación inicial. Figura 3-6.
La condición l1 + l2 − (l1l2/f) = 0 nos dice que, la longitud focal f depende de l1 y l2, de
hecho, es posible despejar la longitud focal obteniendo la ecuación 3-17, la cual es la ecuación
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Figura 3-6: Se observa la trayectoria de múltiples rayos emitidos desde x1, cada uno con
diferentes inclinaciones, los cuales son enfocados directamente hacia x2.










En óptica geométrica se define la magnificación M como la relación entre el tamaño de la
imagen y el tamaño del objeto [25], para el caso de la Figura 3-6, se puede establecer la
magnificación mediante la relación entre x1 y x2, empleando para ello la ecuación 3-16
x2
x1
= M = 1− l2
f
(3-18)
Los valores de magnificación pueden establecer diferentes fenómenos f́ısicos en lentes magnéti-
cas, como se verá en secciones posteriores, por ende es importante establecer las diferentes
magnitudes que puede tener la magnificación. Para magnificaciones negativas los valores de
l1/f e l2/f deben ser positivas y mayores que 1. Mientras que para magnificaciones positivas
alguna de las relaciones l1/f o l2/f debe ser positiva, la otra negativa y menor que 1. Para
lentes cuyo objetivo es enfocar, se debe cumplir que f > 0 y cuyas longitudes l1 y l2 sean








En orden de realizar una descripción más sencilla de los elementos de la matriz de trans-
formación, se implementará una nomenclatura diferente para los elementos de matriz, tal
como se muestra en la matriz 3-19. A modo de ejemplo, en las ecuaciones 3-20 se observa la
relación entre los elementos de matriz de la ecuación 3-19 y la matriz 3-15
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a = 1− (l2/f)
b = l1 + l2 − (l1l2/f) (3-20)
c = −1/f
d = 1− (l1/f)
Con la notación definida en la matriz 3-19, se realizara una descripción sobre cada uno de
los elementos de la matriz de transformación y las implicaciones al igualar cada uno de sus
elementos a cero.
La condición a = 0 en la primera fila de la matriz 3-19, implica que x2 = b · x′2, lo que
quiere decir que un conjunto de haces paralelos al eje Z = z1 serán enfocados a un
punto en el eje Z = z2, Figura 3-7. Este sistema es mejor conocido como “paralelo a
punto de enfoque”.
La condición b = 0 en la primera fila de la matriz 3-19, implica que x2 = b · x1, por
tanto x1 no depende ni del ángulo de entrada del rayo en x
′
1 ni del ángulo de salida
del rayo en x′2. En otras palabras, todo rayo que parta de Z = z1 se concentrara en un
punto en Z = z2, esta configuración es denominada “enfoque punto a punto”. Figura
3-7.
La condición c = 0 en la segunda fila de la matriz 3-19, implica que x′2 = c · x′1. El
ángulo θ relativo al eje Z en z1 cambia en función de θ1 = c · θ2 en z2 de la Figura
3-9. Por otro lado, la magnificación angular viene dada por la relación θ2/θ1 = c. Este
sistema es mejor conocido como telescopio.
La condición d = 0 en la segunda fila de la matriz 3-19, implica que x′2 = d · x1, x′2 es
independiente de x′1, por lo tanto en z1 los rayos saldrán de un punto focal, mientras
que en z2 los rayos serán paralelos al eje Z, Figura 3-10. Este sistema es conocido como
“punto de enfoque a paralelo”.
3.2.2. Lentes magnéticas
Para determinar la trayectoria de part́ıculas cargadas dentro de un campo magnético, es
necesario conocer su distribución espacial, aśı como la trayectoria que recorre la part́ıcu-
la dentro del campo magnético variable, el movimiento de la part́ıcula dentro del campo
magnético variable es también conocido como rigidez magnética (xB), esta rigidez depende
de la velocidad, masa y carga.
Para una part́ıcula rápida, la masa m incrementa cuando v se aproxima a c. Sin embargo,
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Figura 3-7: Sistema paralelo a punto de enfoque, se presenta cuando se cumple la condición
a = 0, en una matriz de transformación.
Figura 3-8: Sistema de enfoque punto a punto, se presenta cuando se cumple la condición
b = 0, en una matriz de transformación.
Figura 3-9: Sistema telescópico, se presenta cuando se cumple la condición c = 0, en una
matriz de transformación.
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Figura 3-10: Sistema punto de enfoque a paralelo, se presenta cuando se cumple la condición
d = 0, en una matriz de transformación.
para una part́ıcula cuya velocidad v cambia únicamente en su componente espacial y no
en magnitud, la masa m es constante por lo cual la componente dm/dt es cero para una
part́ıcula moviéndose en un campo magnético, por tanto, si se consideran las magnitudes de
v = |v| y B = |B|, la fuerza de Lorentz puede ser escrita como
m(dv/dt) = mv2/rL = evB (3-21)
El vector v ×B, como ya se estableció en secciones anteriores, es remplazado por vB dado
el plano ortogonal que hay entre estos dos vectores. La ecuación 3-21 describe el balance
que hay entre la fuerza centŕıpeta y la fuerza de Lorentz, ya descrita anteriormente en la
ecuación 3-4, por tanto reescribiendo la ecuación se obtiene
xB = BrL = mv/e = p/e (3-22)
el factor xB es la rigidez magnética de la part́ıcula viajando a través del campo magnético.
Sin embargo se debe introducir correcciones relativistas a la ecuación 3-22.
m = m0γ (3-23)
reexpresando el factor de Lorentz en función de la enerǵıa cinética, T , de la part́ıcula se
obtiene [24]
γ = 1 + 2n donde n = T/(2m0c
2) (3-24)
remplazando la ecuación 3-24 en 3-23 y expresando la velocidad en función de la enerǵıa
cinética
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(1 + n) (3-27)
Las unidades de xB vienen dadas en Tesla por metro (Tm)
Cuadrupolos magnéticos
En lentes magnéticos el enfoque de electrones se puede realizar mediante el uso de cua-
tro polos magnéticos. El lector posiblemente se pregunta por qué se emplea cuadrupolos
magnéticos y no cuadrupolos eléctricos, es posible alcanzar enfoque de electrones utilizando
valores de campo magnético que son relativamente sencillos de alcanzar. Sin embargo, para
realizar el mismo enfoque con campos eléctricos se requieren valores de campo eléctrico que
son complicados de alcanzar en especial para electrones con enerǵıas mayores de 10 MeV
[27]. En la figura 3-11, se puede observar el arreglo de polos de un cuadrupolo, con dos polos
norte y dos polos sur, adicional se observa las componentes Bx y By del campo magnético
en los cuatro cuadrantes. Dada la configuración del cuadrupolo el haz de electrones debe
Figura 3-11: Configuración de un cuadrupolo magnético con dos polos norte y dos polos
sur arreglados simétricamente sobre el centro del magneto. Adicionalmente se
puede observar las componentes vectoriales del campo magnético Bx y By.
atravesar el eje Z, perpendicular a la hoja. El componente Bx cambia de signo cuando viaja
por el plano xOz, mientras que By cambia de signo cuando viaja por el plano yOz.
Dado que en un cuadrupolo magnético las part́ıculas cargadas describen un trayecto diferente
tanto en el plano xOz como en el plano yOZ, se debe plantear las ecuaciones de movimiento
de la part́ıcula en ambos planos. Partiendo de la fuerza de Lorentz para ambos planos y
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Las ecuaciones 3-28 y 3-29 se encuentran expresadas en función del tiempo, para el análisis
se plantea la condición x = x(z) y y = y(z), la cual da información de la part́ıcula tanto en












Reorganizando las ecuaciones (3-28, 3-29) e introduciendo los términos Bx = Gy y By = Gx,
donde G es el gradiente de campo magnético con unidades T/m
d2x
dz2
= +k2x = 0 (3-31)
d2y
dz2
= +k2x = 0 (3-32)












Las soluciones de las ecuaciones (3-28, 3-29) son respectivamente.
x = a cos kz + b sin kz (3-34)
y = c cosh kz + d sinh kz (3-35)
En la Figura 3-12 se puede observar las componentes de la fuerza de un cuadrupolo en
sus cuatro cuadrantes, se observa que una part́ıcula viajando por el campo de fuerzas del
cuadrupolo, será empujada hacia el plano xOz, efecto de enfoque descrito por la ecuación
3-34, mientras que la misma part́ıcula será desenfocada en el plano yOz, efecto de desenfoque
descrito por la ecuación 3-35. La derivada de las ecuaciones (3-34, 3-35), con respecto a dz
describen la pendiente de la part́ıcula al ser enfocada o desenfocada.
x′ = dx/dz = −ak sin kz + bk cos kz (3-36)
Las constantes a y b determinan las condiciones iniciales del sistema xo, x
′
o. Si se denota la
longitud del cuadrupolo con la letra L, y se utiliza la nomenclatura de la matriz 3-19
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Figura 3-12: Componentes de la fuerza de Lorentz generadas en un part́ıcula cargada via-
jando por un campo magnético.
x2 = x1 cos kL+ (x
′
1/k) sin kL (3-37)
x′2 = −x1k sin kL+ x′1 cos kL (3-38)
Para el plano de desenfoque se sigue un cálculo similar
y2 = y1 cosh kL+ (y
′
1/k) sinh kL (3-39)
y′2 = y1k sinh kL+ y
′
1 cosh kL (3-40)
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 cosh kL k−1 sinh kL




En las ecuaciones (3-37,3-40) se asumió que el lente magnético tiene una fuerza de enfoque (F)
en el plano xz, mientras que en el plano yz tiene un fuerza de desenfoque (D). Lo anterior se
puede evidenciar en las componentes cx y cy de las matrices 3-41, 3-42. En orden de cambiar
los planos de enfoque y desenfoque del cuadrupolo, se pueden realizar dos métodos, cambiar
la densidad de flujo magnético o rotar mecánicamente el cuadrupolo en 90◦.
3.2.3. Arreglo de dos cuadrupolos
Un arreglo óptico generalmente consiste en dos o más cuadrupolos, para los cuales, el
estándar consiste en una fuerza de enfoque en el plano xOz y una fuerza de desenfoque en
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el plano yOz. La figura 3-13 ilustra un arreglo de espacio libre (l1), lente magnética (L1),
espacio libre (d), lente magnética (L2), espacio libre (l2). La matriz de transformación total
puede ser hallada mediante la multiplicación de cada una de las matrices de trasformación
del espacio libre y de los cuadrupolos. Para el caso de los dos cuadrupolos de la figura 3-13,
la matriz de transformación viene dada por
Figura 3-13: En la ilustración se puede observar un arreglo de dos cuadrupolos, color ćıan,
correspondientes a los planos 2 y 3. El primer cuadrupolo desenfoque en la
dirección x, el segundo cuadrupolo enfoca en la dirección. Este sistema es





























La forma en que se realice el enfoque de electrones vendrá determinada mediante el conjunto
de condiciones definidas en la sección 3.2.2 y el conjunto de matrices 3-43, 3-44. En espećıfico
la configuración denominada, paralelo a punto de enfoque.
3.3. Principios de interacción radiación-materia
La radiación es una emisión o propagación de enerǵıa a través del espacio o de un medio
material. La interacción de la radiación con el medio puede provocar ionización o excitación,
dependiendo de la frecuencia de las part́ıculas incidentes en el medio. A la radiación que
tiene la enerǵıa suficiente para ionizar el medio se le denomina radiación ionizante, y según
sea el tipo de part́ıcula que interacciona con el medio y la enerǵıa asociada a la particular,
podemos clasificar las radiaciones ionizantes como:
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Según el tipo de part́ıcula o fotones
Radiación electromagnética: este tipo de radiación está formada por fotones con enerǵıa
suficiente como para ionizar la materia (es decir, superior a unas decenas de electron-
voltios). Según su origen y su enerǵıa se clasifican en rayos X y rayos gamma.
Radiación corpuscular: incluye a las part́ıculas alfa (núcleos de Helio), beta (electrones
y positrones de alta enerǵıa), protones, neutrones y otras part́ıculas que sólo se pro-
ducen por los rayos cósmicos o en aceleradores de muy alta enerǵıa, como los piones o
los muones.
Según el tipo de ionización
Radiación directamente ionizante: suele comprender a las radiaciones corpusculares
formadas por part́ıculas cargadas que interaccionan de forma directa con los electrones
y el núcleo de los átomos de moléculas blanco como el ox́ıgeno y el agua. Suelen poseer
una transferencia lineal de enerǵıa alta.
Radiación indirectamente ionizante: está formada por las part́ıculas no cargadas como
los fotones, los neutrinos o los neutrones, que al atravesar la materia interaccionan
con ella produciendo part́ıculas cargadas siendo éstas las que ionizan a otros átomos.
Suelen poseer una baja transferencia lineal de enerǵıa, la suma de la enerǵıa de las
part́ıculas cargadas liberadas por la radiación indirectamente ionizante se le conoce
como KERMA que es el acrónimo en inglés de Enerǵıa Cinética Liberada por Unidad
de Masa.
En el estudio realizado en este trabajo, los procesos f́ısicos dominantes vienen dados tanto por
las radiaciones directamente ionizantes como por las radiaciones indirectamente ionizantes,
las cuales serán detalladas en las siguientes secciones.
3.3.1. Interacción Foton-Materia
La interacción de los fotones con la materia, pueden generar diferentes fenómenos f́ısicos,
dependiendo de la enerǵıa del fotón incidente. Se detallan los 4 fenómenos más significativos
para el caso de estudio de este trabajo:
Dispersión Rayleigh
La dispersión de Rayleigh se da en la interacción del fotón con el medio, estos fotones
pueden cambiar de dirección sin que pierdan enerǵıa en la interacción; es decir, la frecuencia
del fotón seguirá siendo igual antes y después de la interacción, este fenómeno es también
llamado dispersión elástica [28]. Cuando los fotones incidentes cambian su frecuencia en la
interacción con el medio, el fenómeno es denominado efecto Raman [29].
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La dispersión Rayleigh ocurre con mayor probabilidad en gases como el aire, aunque también
puede ocurrir en sólidos y ĺıquidos transparentes. El ox́ıgeno, por ejemplo, en la alta atmósfera
es el responsable de la dispersión de la luz solar. Para longitudes de onda corta esta dispersión
es más efectiva, razón por la cual la luz que es dispersada hacia la tierra está en el extremo
azul del espectro visible. La intensidad de la luz dispersada está dada por la ecuación 3-45,





1 + cos2 θ
)
(3-45)
donde N , es el número de dispersiones; α, la polarizabilidad; R, distancia de las dispersiones
y λ, longitud de onda de la luz. En la dispersión Rayleigh los átomos no son excitados
ni ionizados y los electrones atómicos después de ocurrir el fenómeno vuelven a su estado
original. Por lo tanto, la dispersión Rayleigh no juega un papel relevante en dosimetŕıa de
radiaciones.
Efecto fotoeléctrico
En el efecto fotoeléctrico el fotón interactúa con un electrón orbital fuertemente unido
al átomo y desaparece, mientras que el electrón orbital es expulsado del átomo como un
foto-electrón con una enerǵıa cinética Tk dada por la ecuación
Tk = hν − EB (3-46)
donde hν es la enerǵıa del fotón incidente y EB es la enerǵıa de enlace del electrón.
El coeficiente de atenuación atómico para el efecto fotoeléctrico, τa, es proporcional a Z
4/(hν),
mientras que el coeficiente de atenuación másico del efecto fotoeléctrico, τ/ρ, es proporcional
a (Z/hν)3.
Cuando hν aumenta se observa que τ/ρ disminuye, sin embargo, en una gráfica de τ/ρ contra
hν se pueden observar discontinuidades en τ/ρ cuando hν es igual a la enerǵıa de enlace
para cada una de las capas electrónicas del medio figura 3-14. Estas discontinuidades, deno-
minadas bordes de absorción, dan cuenta de que para hν menores que la enerǵıa de enlace,
los fotones no experimentaran efecto fotoeléctrico en esa capa electrónica, mientras que para
enerǵıas mayores si lo experimentan. La enerǵıa media transferida al medio por parte del
fotón con enerǵıa hν > EB(K) a los electrones (Ek)
PE




tr = hν − PkωkEB(K) (3-47)
donde EB(K) es la enerǵıa de enlace de la capa K del electrón orbital, Pk es la fracción de
todas las interacciones fotoeléctricas que ocurre en la capa K y ωK es la radiación fluorescente
de la capa K.
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Figura 3-14: Coeficiente de atenuación másico para plomo. τ/ρ muestra la contribución de
la atenuación másica de la enerǵıa del efecto fotoeléctrico, σ/ρ es la contribu-
ción debido a efecto Compton, κ/ρ es la contribución debido a producción de
pares. Figura tomada de [4].
Efecto Compton
En el efecto Compton un fotón interactúa con un electrón orbital, esencialmente libre. La
enerǵıa del fotón incidente hν es mucho mayor que la enerǵıa de enlace del electrón orbital.
El fotón pierde parte de su enerǵıa en un electrón Compton y es dispersado como un fotón
hν ′ con un ángulo de dispersión θ, figura 3-15. El ángulo φ es el ángulo entre la dirección
del fotón incidente y la dirección del electrón dispersado. Por tanto, se puede relacionar el
ángulo θ del fotón dispersado y el ángulo φ del electrón Compton mediante la relación
cotφ = (1 + ε) tan(θ/2) (3-48)
donde ε es la enerǵıa incidente del fotón normalizada. De la ecuación 3-15 se evidencia que
el rango del ángulo φ se encuentra entre 0 para θ = π, retrodispersión del fotón, y π/2 para
θ = 0, fotón sin dispersión.
La interacción Compton representa la interacción entre un fotón con un electrón libre y
estacionario que cumpla la condición (hν >> EB), condición que se cumple con las enerǵıas
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utilizadas en radioterapia. Por otro lado, el coeficiente de atenuación Compton nuclear σa
depende linealmente del Z del medio de interacción, mientras que el coeficiente de atenuación
electrónica y másica, σe y σ/ρ respectivamente, son aproximadamente independientes de Z
[30, 4]. La enerǵıa del fotón dispersado, hν, y la enerǵıa cinética del electrón Compton, T ,
vienen dadas por
hν ′ = hν
1




1 + ε(1− cos θ)
(3-50)
Figura 3-15: Esquema de la dispersión Compton. Un fotón con enerǵıa hν incidente inter-
actúa con un electrón débilmente ligado de las capas exteriores de un núcleo.
El electrón es expulsado del átomo, electrón Compton, con enerǵıa cinética
Ee = T y el fotón es dispersado con una enerǵıa hν
′ = hν − T Figura del
autor .
Producción de pares
En la producción de pares el fotón que entra en el medio desaparece, generando un par
electrón-positrón cuya enerǵıa combinada es hν − 2mec2. El proceso de producción de pares
únicamente puede ocurrir en un campo de fuerzas de Coulomb, generalmente cerca al núcleo
atómico. Dado que en el proceso de producción de pares se está generando masa del par
electrón-positrón, la producción del par debe tener un umbral de enerǵıa, por tanto, se
requiere que la enerǵıa mı́nima del fotón para que suceda la producción de pares debe ser
2mec
2 = 1,02 MeV.
Cuando la producción de pares ocurre cerca de un electrón orbital, el efecto es denominado
como producción triple, y las tres part́ıculas (Un electrón-positrón debido a la producción y
un electrón orbital) compartirá la enerǵıa del fotón incidente, el rango mı́nimo viene dado
por 4mec
2. Finalmente, el coeficiente de atenuación nuclear para la producción de pares, κa,
y el coeficiente de atenuación másico de la producción de pares, κ/ρ varia aproximadamente
en función de Z2 y Z respectivamente.
En śıntesis, sólo efecto Compton, fotoeléctrico y producciones de pares son significativos
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en el área de radioterapia, debido a las enerǵıas empleadas que van desde 4 MeV hasta 20
MeV, donde la importancia de estos tres efectos depende de la enerǵıa del fotón incidente
(Eγ = hν) y del número atómico Z del material del medio absorbente.
3.3.2. Interacción part́ıculas Cargadas-Materia
Una part́ıcula cargada que viaja a través de un medio absorbente, experimenta interac-
ciones de Coulomb con el núcleo atómico y con los electrones orbitales de los átomos del
medio. Estas interacciones pueden ser divididas en tres categoŕıas de acuerdo al tamaño
del parámetro de impacto b comparado con el radio atómico (a), figura . las siguientes tres
interacciones se vuelven dominantes para b >> a, b ∼ a y b << a
Figura 3-16: Parámetros de la interacción part́ıcula Cargada con el átomo, a es el radio
atómico, b es el parámetro de impacto.
Colisión suave (b >> a)
Cuando una part́ıcula cargada atraviesa las vecindades de un átomo a una distancia con-
siderable, la influencia de la fuerza de Coulomb de la part́ıcula afecta el átomo, ya sea
excitando a un nivel de enerǵıa mayor o en ocasiones ionizándolo al expulsar un electrón de
la capa de valencia. El efecto neto es la transferencia de una pequeña cantidad de enerǵıa,
algunos cuantos eV, al átomo del medio absorbente. Dado que los valores de b mayores,
tienden a ser más probables que las interacciones cerca al átomo, las colisiones suaves son
más probables en interacción part́ıcula cargada-materia y representa aproximadamente la
mitad de la enerǵıa transferida al medio.
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Colisión fuerte (b ∼ a)
Cuando el parámetro de impacto b es aproximadamente igual al radio atómico a, la pro-
babilidad de que la part́ıcula incidente interactúe con un solo electrón atómico es mayor y
el electrón será expulsado del átomo con una enerǵıa cinética considerablemente alta, es-
te electrón expulsado es llamado rayo delta (δ). Aunque las colisiones fuertes son menores
en comparación con las colisiones suaves, la fracción de la enerǵıa de la part́ıcula prima-
ria incidente utilizada en estos dos procesos es comparable. Cabe destacar que un electrón
expulsado de capas un poco más interiores del átomo por colisiones fuertes, serán emitidos
rayos X caracteŕısticos o electrones Auger [31].
Interacciones electrón-núcleo (b << a)
Cuando el parámetro de impacto es mucho menor que el radio atómico, hay una interacción
de la part́ıcula cargada con el núcleo debido a fuerzas de Coulomb, estas interacciones tien-
den a ser más importantes con electrones. Cerca del 98 % de los electrones que interactúen
con el núcleo serán dispersados elásticamente y no emitirán rayos X o excitaran el núcleo,
lo que implica que el electrón gastara sólo un poco de su enerǵıa cinética necesaria para la
conservación del momento. Este método no es efectivo para depositar enerǵıa en el medio,
sin embargo, toma mayor relevancia cuando se desea realizar dispersión de electrones [32].
La sección eficaz diferencial elástica por átomo es proporcional a Z2 [4], lo que implica que
una lámina delgada de un material de alto Z puede ser utilizada para realizar dispersión de
electrones. En radioterapia convencional se realiza dispersión de electrones utilizando lámi-
nas de plomo delgadas, con órdenes de magnitud de apenas unos cuantos mm. Por otro lado,
cerca del 2 % restante de los electrones que interactúan con el núcleo, tendrán una interac-
ción inelástica radiativa, la cual, producirá rayos X. El electrón no sólo podrá ser dispersado
en el proceso, sino que también podrá entregar gran parte de su enerǵıa al fotón generado,
incluso hasta el total de su enerǵıa cinética frenándose en el proceso, figura 3-17. Los rayos
X generados en el proceso radiativo de frenado son también conocidos como bremsstrahlung
o radiación de frenado.
A medida que las part́ıculas cargadas interactúan con el medio absorbente, estas irán per-
diendo parte de su enerǵıa mediante múltiples interacciones, ya sea interacciones por colisión
o por perdidas radiativas. A medida que las part́ıculas cargadas alcanzan mayores profun-
didades en el medio absorbente van perdiendo cada vez más enerǵıa, por tanto, la forma de
cuantificar la enerǵıa perdida por unidad de longitud en el medio es mediante el Poder de
Frenado







26 3 Fundamentos Teóricos
Figura 3-17: Esquema gráfico de la radiación de frenado. Un electrón interactúa con un
núcleo atómico por medio de fuerzas de Coulomb, en el proceso el electrón es
dispersado cediendo parte de su enerǵıa al fotón generado mediante la relación
hν = T1 − T2.
Poder de frenado radiativo
La tasa de producción de radiación de frenado debido a la interacción de part́ıculas car-
gadas en un medio absorbente, es expresado mediante el Poder de Frenado radiativo, el cual
viene expresado en la ecuación 3-52, donde Na es el número de átomos por unidad de masa,
σrad es la sección eficaz total de la radiación de frenado, la cual depende de la enerǵıa inicial
de la part́ıcula cargada, ver tabla 3-1, Ti es la enerǵıa inicial de la part́ıcula cargada.
Srad = NaσradTi (3-52)
Tabla 3-1: Expresiones de la sección eficaz total de radiación de frenado, para diferentes
rangos de enerǵıa de part́ıculas cargadas, donde α es la constante de estructura
fina. re es el radio clásico del electrón. Tabla tomada de [9].
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El poder de frenado radiativo es un proceso altamente utilizado en producción de rayos
X. En los aceleradores lineales de uso cĺınico se utiliza materiales de alto número atómico
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Z, según lo observado en la tabla 3-1, para producción de rayos X de alta enerǵıa, siendo
el Tungsteno ( Z = 74 ) el material blanco más utilizado debido a su alto punto de fusión.
La sección eficaz total de radiación de frenado depende del espesor del blanco utilizado, por
tanto el orden de magnitud de los blancos es de algunos mm de espesor.
Poder de frenado de Colisión
La enerǵıa transferida por las part́ıculas cargadas al medio por medio de colisiones, viene
dada por la ecuación de Bethe-Bloch, ecuación 3-53, donde NA es el número de átomos del
medio, A corresponde al número másico, e es la carga del electrón, ε0 es la permitividad
eléctrica en el vació, z es la carga de la part́ıcula pesada, Z es el numero atómico del medio













Tabla 3-2: Expresiones para el poder de frenado atómico Bcol para diferentes rangos de
enerǵıa para part́ıculas cargadas. Tabla tomada de [9].
Aproximación Bcol



















Cuántica relativista con correcciones















Dependencia angular de la Radiación de Frenado
El espectro angular de la radiación de frenado en blancos delgados es independiente de la
dirección relativa del haz de electrones. Sin embargo, la intensidad de la radiación de frenado
depende en gran medida de la dirección de los electrones incidentes, siendo los rayos X de
menor enerǵıa expulsados en direcciones arbitrarias y los de mayores enerǵıas son expulsados
cerca a una dirección de 0o. De acuerda a la Ref [5] la distribución normalizada en el ángulo
Ω por unidad de ángulo solido electrones con enerǵıa cinética T después de penetrar un
espesor z de un blanco que contiene N número de átomos de carga nuclear Ze por unidad


















El coeficiente numérico 9.2 de la ecuación 3-55 tiende a ser constante para blancos de me-
tales pesados como el tungsteno. En la figura 3-19 se observa la distribución angular de
la radiación de frenado para electrones incidentes en un blanco de tungsteno de diferentes
espesores.
Figura 3-18: Relación entre la intensidad de la radiación de frenado y el ángulo Ω para tres
diferentes espesores de un blanco de tungsteno. Figura tomada de [5]
3.4. Dosimetŕıa en Radioterapia
En radioterapia convencional se pueden utilizar diferentes equipos generadores de radia-
ción ionizante, en estos equipos la fuente de irradiación está a cierta distancia del paciente.
Algunos de estos equipos pueden ser, unidades de Cobalto 60 (Co60) y aceleradores lineales
(Linac). Los principales tipos de radiación empleada en radioterapia son: rayos X y electro-
nes, aunque existen unidades que pueden generar otro tipo de part́ıculas como neutrones,
protones, etc. Para los tratamientos descritos anteriormente, los pacientes acuden diariamen-
te en forma ambulatoria por un peŕıodo variable, dependiendo del caso que se esté tratando.
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El objetivo de realizar medidas dosimétricas en un acelerador lineal es caracterizar el haz de
radiación para la estimación de dosis absorbida en tejido vivo de diferentes densidades. En
radioterapia existen protocolos internacionales que permiten cuantificar la dosis absorbida
en medios de tejido equivalente de dimensiones adecuadas (condición de dispersión total),
estos medios son denominados maniqúıs de agua o phantoms. Los protocolos internaciona-
les fueron realizados de forma que garanticen reproducibilidad en una amplia variedad de
aceleradores lineales y medidores de radiación. Las medidas de dosimetŕıa se dividen en dos
tipos:
Dosimetŕıa absoluta: es una medida que cuantifica la dosis absorbida en Gray (Gy) en
una profundidad de referencia. Su medida se realiza al variar la profundidad de una
cámara de ionización sobre el eje central de un haz de radiación. En la figura 3-19
se podŕıa representar como: una cámara de ionización ubicada en el punto C que se
mueve a lo largo del eje z, la cual va tomando datos de la dosis absorbida de un haz de
radiación, en este caso representado mediante ĺıneas verdes. Esta medida dosimétrica
absoluta es también llamada calibración [33].
Dosimetŕıa relativa: consta de diferentes medidas que sirven para caracterizar el haz
de radiación, como los son: la consistencia de la distribución de dosis del haz tanto en
el perfil x como en el perfil y, siguiendo la distribución de los ejes ilustrados en la figura
3-19. Mide también la cantidad de dosis absorbida a medida que el haz de radiación
se propaga en profundidad [33].
3.4.1. Campos pequeños
Actualmente no hay consenso en cuanto a la definición exacta de qué es un campo o para
ser más espećıfico un campo de radiación. Sin embargo, se conoce como campo de radiación
al área geométrica que tiene el haz de radiación al interactuar con el medio, puede ser un
maniqúı de agua o tejido vivo. Generalmente la forma geométrica de un campo de radiación
es descrita mediante las dimensiones de un rectángulo, por tanto un tamaño de campo menor
que 3×3 cm2 es considerando como un tamaño de campo no convencional o campo pequeño
y al ser no convencional requiere de especial cuidado tanto para las medidas de dosimetŕıa
absoluta como para las medidas de dosimetŕıa relativa. Existen 3 factores que determinan
si un campo es pequeño o no: (a) la oclusión parcial de la fuente de radiación proyectada al
detector de radiación a través de la apertura colimador, (b) el equilibrio lateral de part́ıculas
cargadas en el medio irradiado, (c) el tamaño del detector de radiación en función al tamaño
del campo,
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Figura 3-19: Esquema de la ubicación de un tanque de agua con respecto al haz de fotones
para medidas dosimétricas. La parte (A) es la fuente emisora del haz de foto-
nes, la parte (B) es el eje central del haz, la parte (C) es la geometŕıa axial
utilizada al realizar medidas dosimétricas, también indica el isocentro del haz
de fotones, la parte D es el esquema del tanque de agua, también llamado
maniqúı, generalmente tiene dimensiones de 30× 30× 30 cm3 o 50× 50× 50
cm3
Tamaño de la fuente de radiación
Cuando el colimador de un acelerador se ajusta tal que sólo una pequeña parte del área
finita de la fuente puede ser visualizada desde la posición de un detector, a esto se le denomina
oclusión parcial de la fuente. Lo cual ocasiona que la penumbra geométrica se extienda sobre
todo el perfil del campo. En la figura 3-20a se muestra una fuente sin oclusión parcial, note
que una mayor apertura del colimador permite penumbras sin solapamientos mientras que la
figura 3-20b muestra oclusión parcial de la fuente y por tanto superposición entre penumbras.
Generalmente el tamaño de campo en cálculo de dosis se calcula empleado el FWHM del
perfil de dosis, cuando el tamaño de campo es muy pequeño el cálculo empleando FWHM
tiende a generar errores de sobreestimación de tamaños de campo en cálculos de dosis, como
se puede observar en la figura 3-21.
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(a)
(b)
Figura 3-20: (a) Fuente sin oclusión parcial, y con vista total desde el detector (b) Fuente
con oclusión parcial y superposición de las penumbras del campo. Figuras
tomadas de [6]
Tamaño del detector
El sistema de planificación de tratamiento (TPS) basa sus cálculos en las medidas tomadas
de los haces de radiación comisionados inicialmente en el acelerador lineal. Para el modelado
del haz y el cálculo de dosis el TPS debe basar sus cálculos en medidas tomadas en campos
pequeños, sin embargo, estas mediciones son complicadas debido a las penumbras del haz
para campos pequeños y el desequilibrio electrónico. La penumbra del haz puede ser au-
mentada aún más si el detector de radiación empleado tiene un volumen significativamente
alto en comparación con el tamaño del campo. Estos resultados producen sobreestimación
de las propiedades del haz de radiación que incluso podŕıan transferir errores al sistema de
planificación.
Equilibrio de part́ıculas cargadas
El equilibrio de particulas cargadas (CPE) establece una relación de igual entre dosis
absorbida con el Kerma de colisión. Esta es una dependencia importante ya que permite
relacionar una magnitud medible (dosis) con una magnitud calculable (Kerma de colisión).
Equilibrio lateral de part́ıculas cargadas
Cuando se presenta una apertura pequeña del colimador se pierde equilibrio electrónico,
la ausencia del mismo puede alterar la dosimetŕıa, la distribución de dosis. La falta de CPE
puede alterar la forma de los bordes del haz de part́ıculas, con el resultado de un incremento
en la penumbra del haz [34].
32 3 Fundamentos Teóricos
Figura 3-21: (a) La apertura de los colimadores define un rango mayor que el rango lateral
de part́ıculas cargadas el cual puede determinarse mediante la medida del
FWHM. (b) La apertura de los colimadores tiene un rango igual al rango
lateral de part́ıculas cargadas. Se genera un pequeño error por medición del
FWHM. (c) La apaertura de los colimadores es mucho menor al rango lateral
de part́ıculas cargas. Se presenta un error grande al determinar la apertura
del campo mediante el FWHM.
4 Geant4
La simulación Monte Carlo lleva el nombre de la ciudad de Montecarlo en Mónaco, que es
famosa por los juegos de azar como la ruleta, los dados y las máquinas tragamonedas. Dado
que el proceso de simulación implica generar variables de probabilidad y exhibe comporta-
mientos aleatorios, estas simulaciones se les denomina Monte Carlo. La simulación Monte
Carlo es una poderosa herramienta de análisis estad́ıstico y ampliamente utilizado tanto en
ciencias exactas como en algunas ramas de estudio poblacional. Inicialmente se usó para
resolver problemas de difusión de neutrones en trabajos de bombas atómicas en el Labora-
torio Cient́ıfico de los Álamos en 1944. La simulación Monte Carlo se ha aplicado a diversos
problemas que van desde simulaciones de fenómenos f́ısicos complejos como colisiones de áto-
mos, hasta simulaciones de flujo de tráfico. Monte Carlo también es adecuado para resolver
problemas complejos de ingenieŕıa, ya que puede manejar una gran cantidad de variables
aleatorias, diversos tipos de distribución y modelos de ingenieŕıa altamente no lineales.
A diferencia de una experiencia f́ısica, la simulación de Monte Carlo realiza un muestreo
aleatorio y realiza una gran cantidad de experimentos empleando para ello un computador.
Luego se observan las caracteŕısticas estad́ısticas de los experimentos (resultados del modelo)
y se extraen conclusiones sobre los resultados del modelo en función de los experimentos
estad́ısticos. En cada experimento, los valores posibles de las variables aleatorias de entrada
X = (X1, X2, ..., Xn) se muestrean de acuerdo con sus distribuciones.
4.1. Diferentes software de simulación
Las herramientas de desarrollo de Software basados en simulación Monte Carlo hacen
que diferentes laboratorios en el mundo realicen sus propias herramientas de simulación, las
cuales dependen de los interesas de investigación de cada laboratorio en particular. Varias
de las herramientas de simulación desarrolladas en laboratorios pueden ser distribuidas con
diferentes licencias de uso, algunos laboratorios no distribuyen su software de manera libre
manteniendo incluso el núcleo del software cerrado limitando las acciones del usuario final al
desarrollar una simulación particular. Otros laboratorios utilizan licencias de distribución y
desarrollo libre permitiendo al usuario final editando todo el núcleo del software si se desea.
A continuación se detallan algunas herramientas de simulación que emplean núcleos cerrados
y otras que emplean el uso de núcleos abiertos
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4.1.1. Software de núcleo cerrado
PTRAN
PTRAN fue un programa basado en simulaciones Monte Carlo para calcular el transporte
de haces de protones a través de medios extendidos. El código PTRAN utiliza haces de
protones con enerǵıas de 50 a 250 MeV a través de maniqúıs de agua. Se tienen en cuenta
la dispersión múltiple y los mecanismos de pérdida de enerǵıa de la interacción de Coulomb
junto con las interacciones nucleares inelásticas. PTRAN calcula la enerǵıa depositada en
función de la profundidad y la distancia radial del haz y el espectro de enerǵıa de los protones
primarios en función de la profundidad, ver Ref. [35].
EGSnrc
EGSnrc es un programa basado en Monte Carlo para el transporte de fotones y part́ıculas
cargadas, para enerǵıas que van desde 1 keV a 10 GeV. Es ampliamente utilizado interna-
cionalmente en una variedad de campos relacionados con la radiación. La implementación
de EGSnrc mejora la exactitud y la precisión de la mecánica de transporte de part́ıculas car-
gadas y los datos de la sección transversal de dispersión atómica. El algoritmo de dispersión
múltiple de part́ıculas cargadas permite tamaños de pasos grandes sin sacrificar la precisión,
una caracteŕıstica clave que conduce a rápidas velocidades de simulación, ver Ref. [36].
FLUKA
Es un paquete de simulación de Monte Carlo totalmente integrado para la interacción, el
transporte de part́ıculas y núcleos en la materia. FLUKA tiene muchas aplicaciones en f́ısica
de part́ıculas, f́ısica experimental de alta enerǵıa e ingenieŕıa, blindaje, diseño de detectores
y telescopios, estudios de rayos cósmicos, dosimetŕıa, f́ısica médica, radiobioloǵıa, además de
poseer un núcleo confiable y bastante preciso, ver Ref. [37].
4.1.2. Software de núcleo abierto
PENELOPE
Es un programa de simulación de Monte Carlo de transporte de fotones y electrones en
materiales arbitrarios para un amplio rango de enerǵıa, desde unos cientos de eV hasta al-
rededor de 1 GeV. El transporte de fotones se simula mediante el esquema de simulación
estándar. Los historiales de electrones y positrones se generan sobre la base de un proce-
dimiento mixto, que combina la simulación detallada de eventos duros con la simulación
condensada de interacciones suaves. Un paquete de geometŕıa llamado pengeom permite la
generación de cascadas de electrón-fotón al azar en sistemas de materiales que consisten en
cuerpos homogéneos limitados por superficies estándar, es decir, planos, esferas, cilindros,
etc. Ver ref [38]
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Geant4
Es un conjunto de herramientas de transporte de part́ıculas que emplea métodos Monte
Carlo bien establecidos. Está siendo desarrollado por una gran cantidad de colaboradores in-
ternacionales como por ejemplo ESA, CERN, entre muchos otros institutos y universidades.
En la última versión del software Geant de transporte de part́ıculas, se implementaron mo-
delos nuevos de f́ısica de alta enerǵıa en torno al laboratorio CERN. La herramienta anterior
de Geant3 [39] disfrutó de un uso prolongado y exitoso, por ejemplo, fue implementado en los
experimentos del Gran colisionador electrón-positrón (LEP) en el CERN. Las aplicaciones
de Geant4 van desde la f́ısica espacial hasta la f́ısica de alta enerǵıa y la f́ısica médica. El
nombre Geant4 significa “GEometry AND Tracking”, dos piedras angulares del cálculo de
transporte de radiación. Además de poder seguir part́ıculas individuales en una geometŕıa
3-D avanzada, también es necesario calcular sus probabilidades de interacción con los átomos
y núcleos constituyentes del medio geométrico. Se encuentran disponibles las facilidades para
manejar las respuestas del detector y la evaluación de las propiedades de simulación tales
como la enerǵıa depositada total, aśı como la visualización e interfaces del usuario.
Debido a que es un código libre, gratis, ampliamente soportado y de fácil incorporación con
programas para análisis de datos estad́ısticos como ROOT C++ y Gnuplot. Se considera
que Geant4 es el código más apropiado para la realización de este trabajo.
4.2. Propiedades generales de Geant4
El término general “método Monte Carlo”se refiere a la solución de un problema numérico
que utiliza estad́ısticas de probabilidad y números aleatorios. En el caso de Geant4, se utili-
za para determinar diferentes interacciones de part́ıculas cargadas y fotones, con diferentes
probabilidades de interacción, por medio de las cuales se puede determinar qué tan lejos
puede viajar una part́ıcula en un material heterogéneo antes de que ocurra una interacción.
La distancia recorrida se llama “paso”. Debido a que algunos tipos de interacciones ocurren
con mucha frecuencia, estos se condensan en procesos “continuos”para evitar que impongan
limitaciones considerables al alcance de posibles aplicaciones dentro de los recursos compu-
tacionales dados. Tales procesos modifican continuamente la enerǵıa de la part́ıcula, y por lo
tanto la sección transversal durante cada paso. Por lo tanto, se debe introducir una limita-
ción en el tamaño del paso. El ĺımite debe ser lo suficientemente pequeño para que todas las
secciones transversales relevantes sean aproximadamente constantes durante el paso, pero
no tan pequeñas que el tiempo de cálculo se incremente en gran medida.
Las geometŕıas en la que las part́ıculas se propagan en Geant4 se construyen colocando geo-
metŕıas primitivas, como cajas o cilindros, con información asociada al material. El resultado
es un árbol de geometŕıas cuyo origen se establece mediante un volumen “mundo”. Las geo-
metŕıas primitivas se pueden combinar con operaciones booleanas para generar geometŕıas
más complejas, también se pueden usar geometŕıas construidas a partir de superficies ĺımi-
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te o directamente importando geometŕıas de modelos CAD. El movimiento lógico de una
part́ıcula en la simulación de un volumen a otro requiere la evaluación de si la trayectoria
de la part́ıcula corta otro volumen; una operación computacionalmente compleja si se hace
de manera inadecuada. En general, se usan varias técnicas de optimización. Geant4 usa un
algoritmo de voxelización que le permite funcionar bien, incluso con un árbol de geometŕıas
plano (es decir, no jerárquico).
4.3. Modelos f́ısicos de Geant4
Para permitir máxima flexibilidad, Geant4 permite al usuario realizar una selección de
modelos de interacciones de part́ıculas relevantes para el estudio que se desea realizar. Esta
configuración de procesos f́ısicos se realiza en el código C++ de programación mediante
el usos de clases de la programación orientada a objetos, en espećıfico se utiliza la clase
llamada “lista de f́ısica”. Alĺı, los procesos se pueden asignar a part́ıculas y modelos hasta
que se hayan definido todas las interacciones relevantes para todas las part́ıculas relevantes
en la simulación. Este enfoque permite, por ejemplo, múltiples modelos de interacción que
existen en Geant4 y que sean fácilmente reemplazables en el código de usuario dependiendo
de la aplicación deseada.
El software Geant4 proporciona una gran flexibilidad y cada uno de sus componentes se
puede redefinir si es necesario, dado que un código abierto y puede ser editado por el usuario
final. Este paquete de software ofrece la posibilidad de rastrear part́ıculas de hasta 250 eV.
Los procesos f́ısicos que se implementan en GEANT4 para simulaciones de baja enerǵıa y que
se utilizan en este trabajo son el efecto Rayleigh, el efecto fotoeléctrico, el efecto Compton, la
producción de pares, el efecto Auger, ionización, bremsstrahlung, aniquilación de positrones
y dispersión múltiple. Los procesos hadrónicos también pueden simularse. Las bibliotecas
de datos evaluadas utilizadas por GEANT4 para los procesos electrónicos y gamma son
EPDL97, EEDL, y EADL.
4.4. Validación de Geant4
Desde su desarrollo en 1998, Geant4 ha sido validado en diferentes áreas en el campo de
la f́ısica de altas enerǵıas. Posteriormente, y debido al amplio soporte a nivel internacional,
fue validado para diferentes campos de las ciencias aeroespaciales, desarrollo tecnológico y
f́ısica medica [40, 41].
Para aplicaciones en f́ısica médica, se han ido desarrollando modernos software de simula-
ción basados en Geant4. Por ejemplo, para estudios en tomograf́ıa por emisión de positrones
(PET) y tomograf́ıa por emisión monofotónica (SPECT) se desarrolló GATE [42]. El Centro
de Investigaciones Energéticas, Medioambientales y Tecnológicas de España (CIEMAT) desa-
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rrolló GAMOS (Geant4-based Architecture for Medicine-Oriented Simulations), un software
optimizado espećıficamente para simulaciones en el campo de la f́ısica médica, sin embargo
con pobres aplicaciones en el uso de campos magnéticos variables [43].
4.5. Terminoloǵıa de Geant4
Dentro del entorno de Geant4 se utiliza netamente un lenguaje en C++ en espećıfico
la programación orientada a objetos, cada objeto es definido por medio de una clase. A
continuación se definen varios procesos llamados mediante clases ya definidas en las libreŕıas
de Geant4
Event: Es la unidad que establece un evento generado ya sea mediante una part́ıcula
primaria o una part́ıcula secundaria a lo largo del número total de historias definidas
por el usuario. Dependiendo de los parámetros establecidos en la simulación, los events
pueden guardar información de las diferentes part́ıculas al interactuar con el medio.
Run: Es el número de veces que se repite un Event para una part́ıcula, al comienzo de
un RUN, la geometŕıa se optimiza para la navegación y las tablas de sección transversal
se calculan de acuerdo con los materiales que aparecen en la geometŕıa y los valores de
corte definidos.
Track: Describe la trayectoria de diferentes part́ıculas, lo que permite guardar infor-
mación de la dirección, momento, enerǵıa y dispersión.
Step: Es el denominado tamaño de paso. Determina la distancia mı́nima de interacción
entre un punto y otro punto en el recorrido de la part́ıcula.
Physics List: O también lista de procesos f́ısicos. Determina los procesos f́ısicos que
se tomaran en cuenta para las diferentes interacciones que puede tener la part́ıcula,
también establece el valor de corte en la enerǵıa de la part́ıcula primaria.
Las clases mencionadas anteriormente estarán presentes en cualquier simulación que se reali-
ce, pues se consideran funciones básicas en el núcleo de Geant4. Sin embargo, es necesario
definir las clases básicas que se deben programar directamente por el usuario
Geometry: Define las geometŕıas que se utilizaran en la simulación. En esta clase
es obligatorio definir el volumen mundo en el cual se calculara la interacción de las
part́ıculas con el medio, o incluso con otras geometŕıas que defina el usuario dentro de
la misma clase.
Procesos: Define las interacciones que se tendrán en cuenta en la simulación tanto
para part́ıculas cargadas como para part́ıculas sin carga. Aunque Geant4 puede utilizar
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unos procesos por defecto, se recomienda que el mismo usuario defina estos procesos
de acuerdo a la simulación que se vaya a a realizar.
Materiales: Definen la estructura atómica de cada geometŕıa establecida en la clase
Geometry. Hay dos métodos de establecer la composición de los volúmenes definidos,
uno es utilizar una tabla de materiales ya definida por defecto en Geant4 que utiliza
bases de datos del Nist. El otro método es definir toda la estructura atómica, f́ısica y
molecular del material, es decir, el usuario define el número atómico, densidad, presión,
temperatura, número de moles, etc.
Part́ıculas: Define las part́ıculas primarias que se utilizaran en la simulación y las pro-
piedades con las cuales serán simuladas, es decir, distribución energética, distribución
angular, momento, etc.
Global: Establece todas las unidades que serán utilizadas en la simulación, también
contiene información de constantes f́ısicas que puedan ser utilizadas en la simulación.
4.5.1. implementación ḿınima de Geant4
A continuación se detallan cada una de las clases necesarias para realizar una simulación
básica en Geant4, cada una de esas clases son:
Definir las part́ıculas primarias mediante la clase UserPrimaryGeneratorAction.
Definir los volúmenes y los materiales asociados a estos volúmenes, se realiza mediante
la clase UserDetectorConstruction.
Definir los procesos f́ısicos que realizara la part́ıcula cargada con el medio, se realiza
mediante la clase UserPhysicsList.
Generación de part́ıculas primarias
Esta clase de Geant4 permite generar diferentes part́ıculas cargadas o part́ıculas no car-
gadas, incluso permite implementar part́ıculas nuevas. Puede ser implementada por medio
de otras dos clases, la primera es G4ParticleGun la cual es una clase que tiende a ser más
primitiva pues requiere de mayor cantidad de código de programación, sin embargo, es la
clase más completa pues permite establecer la enerǵıa, dirección y momento que el usuario
desee. La segunda clase es G4ParticleSource es más sencilla de manejar pues no requiere
de muchas lineas de programación he incluso puede ser implementada desde comandos ma-
cro de la simulación principal, sin embargo, está limitada y no permite generar cualquier
distribución energética o distribución angular que se desee realizar.
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Geometŕıa
Hay tres clases que se deben utilizar al momento de implementar una geometŕıa.
G4VSolid: Establece todos los parámetros f́ısicos que tendrá la geometŕıa, por ejemplo,
si es un cilindro se deben establecer la altura, radio de apertura interno y radio de
apertura externo.
G4LogicalVolume: Establece las propiedades intŕınsecas que tendrá la geometŕıa, por
ejemplo el material del cual está hecho.
G4PvPlacement: Establece la ubicación y el volumen madre a la cual pertenece.
Lista de procesos f́ısicos
Los procesos f́ısicos que considera Geant4 van desde enerǵıa de algunos keV hasta enerǵıas
del orden de GeV, por tanto contiene un alto número de listas f́ısicas dependientes de la
simulación que se desee realizar y de las part́ıculas que se utilicen. Finalmente, el usuario
puede establecer el punto de corte de enerǵıa de cada part́ıcula.
5 Metodoloǵıa
En este trabajo se realiza una simulación de haces de fotones convergentes empleando para
ello métodos Monte Marco en espećıfico el software Geant4. Posteriormente, se comparan
los resultados de la simulación con los datos experimentales obtenidos de una dosimetŕıa
con placas radiocrómicas realizada en un acelerador Varian IX2 perteneciente al Instituto
Nacional de Canceroloǵıa.
Antes de realizar la simulación se realizó una revisión de la literatura disponible acerca de
simulaciones Monte Carlo y aparatos generadores de haces de fotones convergentes (estado
del arte). Uno de los problemas más complejos del trabajo consiste en el uso del software
Geant4, aunque es una herramienta ampliamente utilizada para la simulación de interacción
radiación-materia, es muy poca la información que se puede hallar sobre el manejo de esta
herramienta, dando como resultado una curva de aprendizaje muy lenta. Por tanto, los
tiempos de programación fueron más largos y tediosos de lo planeado.
5.1. Montaje de la simulación
Inicialmente se tienen los esquemas de las principales funcionalidades que deb́ıa tener la
simulación y en qué orden deb́ıan ser programadas, tal como se observa en el diagrama de
flujo ilustrado en la Figura 5-1. Al iniciar con el trabajo la principal duda era cual sistema
implementar para divergir o converger electrones se deb́ıa utilizar, se plantearon inicialmente
dos sistemas: solenoides o cuadrupolos magnéticos. Con los solenoides se teńıan inconvenien-
tes al trabajar con electrones de alta enerǵıa, como el uso de gradientes de campo magnético
más altos que con cuadrupolos magnéticos, además de aberraciones magnéticas considera-
bles. La aberración magnética se traduce, en perdida de simetŕıa de los haces de fotones al ser
generados en el blanco, ver Ref [44]. Por lo anterior el sistema escogido fue con cuadrupolos,
y aunque los cuadrupolos también presentan aberraciones magnéticas los efectos producidos
debida a esta, pueden ser disminuidos utilizando arreglos de cuadrupolos más complejos,
como por ejemplo sistemas de tres o cuatro cuadrupolos.
Una vez se escogió el sistema de enfoque de electrones, se prosiguió a la programación de
las geometŕıas del cuadrupolo, lo cual supuso un problema dado que Geant4 no tiene ningún
manual impĺıcito sobre cuáles son los campos magnéticos que se pueden programar directa-
mente en el Software, aunque realizando una búsqueda en la libreŕıa interna de Geant4 hay
algunas clases que implementan el uso de cuadrupolos magnéticos, en el diagrama ilustrado
en la figura 5-2 se observa la clase implementada para el empleo de cuadrupolos magnéticos.
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Figura 5-1: Diagrama de Flujo empleado para la simulación de haces de fotones convergen-
tes.
Una vez los cuadrupolos fueron programados, se procedió a programar la geometŕıa del blan-
co y el material del cual está hecho. El blanco se caracterizó con sensibilidad, es decir, es
capaz de cuantificar diferentes propiedades de las part́ıculas que atraviesen el mismo, con
el fin de obtener datos que se analizan en el caṕıtulo 6. La programación del colimador fue
relativamente sencilla, aunque para su respectiva programación fue necesario realizar un loop
de uniones lógicas con diferentes sólidos, lo cual afecta bastante la velocidad del programa
debido a que la estructura resultante del colimador es compleja.
También se realizó la programación de maniqúı de agua, aunque los parámetros de geometŕıa
y materiales son más sencillos de programar que el blanco o el colimador, voxelizar el ma-
niqúı requiere emplear diferentes libreŕıas de Geant4 para crear clases propias en las cuales
se establezca que parámetros se desean cuantificar en el maniqúı como por ejemplo: dosis
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absorbida.
En el diagrama de la figura 5-2, se muestran algunas libreŕıas que se utilizaron al momento
de programar tanto los procesos f́ısicos más relevantes para la simulación, como el generador
de part́ıculas primarias, ambos relatados con mayor detalle en el caṕıtulo posterior.
Dado que la simulación deb́ıa ejecutarse múltiples veces, era necesario utilizar métodos que
minimicen el tiempo, y desde Geant4.6 existe la herramienta multithreading, la cual permite
utilizar los múltiples núcleos de los procesadores actuales.
Finalmente se realizó la comparación de los resultados obtenidos de la simulación realizada
en Geant4 y los datos obtenidos de la dosimetŕıa del acelerador lineal.
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Figura 5-2: Diagrama de Flujo con las principales libreŕıas utilizadas para la simulación en
Geant4.
6 Simulación y Resultados
En este caṕıtulo se explicará el montaje de la simulación denominada “eAcelerador” y
cada uno de los parámetros utilizados como: configuración del campo magnético, espectro
de enerǵıa del haz de fotones salientes del blanco y distribución angular del haz de fotones
generado por radiación de frenado en el blanco. Posteriormente, se mostrarán los resultados
de la simulación final y su comparación con los valores teóricos descritos en la Ref [1]. Final-
mente se realiza un comparación dosimétrica entre la RTHC y la radioterapia convencional,
utilizando para ello datos obtenidos de la simulación y datos obtenidos experimentalmente
de un acelerador lineal Varian IX2.
La RTHC difiere de la radioterapia convencional, en la forma en que son generados los fo-
tones en el cabezal del acelerador lineal, en la sección 6.1 se detalla de manera general el
funcionamiento del cabezal del acelerador lineal para radioterapia convencional. En RTHC
el haz de electrones no incide directamente sobre el blanco, sino que la geometŕıa del haz es
modificada mediante diferentes mecanismos que son detallados en la sección 6.2.
6.1. Radioterapia Convencional
En la figura 6-1a se esquematiza de forma general el cabezal de un acelerador lineal
utilizado en radioterapia convencional, las diferentes secciones de las cuales consta son
El haz de electrones proveniente del electroimán deflector del acelerador, con un diáme-
tro de aproximadamente 3 mm de diámetro, colisiona con un blanco de tungsteno capaz
de generar fotones de alta enerǵıa, del orden de algunos MeV. La figura 6-1a esquema-
tiza el haz de electrones como una ĺınea roja, el cual incide sobre el blanco mostrado
como la sección (A), generando fotones de alta enerǵıa, ĺıneas verdes.
Una vez los fotones son generados en el blanco, la geometŕıa del haz de fotones puede
ser modificada utilizando colimadores secundarios, estos colimadores son representados
en la sección (B) de la figura 6-1a. Los colimadores secundarios constan de 4 partes
independientes que permiten un haz flexible de campos simétricos y asimétricos.
Después del colimador secundario, se encuentra un carrusel el cual contiene diferen-
tes accesorios. Estos accesorios vaŕıan en dependencia al tipo de radiación que se está
empleando, cuando el haz de part́ıculas que se emite es de fotones, el carrusel emplea
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filtros aplanadores, cuya función es variar la intensidad del haz de fotones y dar ho-
mogeneidad al mismo, este filtro aplanador es ilustrado en la sección (C) de la figura
6-1a.
Finalmente después del carrusel se encuentra otro colimador secundario o también lla-
mado colimador multiláminas (MLC). Este colimador permite variar de forma dinámica
la geometŕıa del haz de fotones, viene representado en la sección (D) de la figura 6-1a
6.2. RTHC
La radioterapia de haz convergente (RTHC) consta de tres procesos principales
El primero parte del haz de electrones, con un diámetro de 3 mm, representado en la
sección (A) de la figura 6-1b. El haz debe ser inicialmente disperso, tal como se ilustra
en la sección (B) de la Figura 6-1b. La dispersión se puede realizar mediante dos
métodos: el primero consiste en ubicar una lámina delgada de plomo, cuyo diámetro
puede ir de 0.1 mm a 0.6 mm [45], sin embargo, no es un un método recomendado debido
a la contaminación de fotones que se pueden producir en el plomo. El segundo método
consiste en emplear lentes magnéticas, es el método recomendado no sólo porque no
hay contaminación de fotones, sino porque se tiene una mejor homogeneidad energética
sobre todo el haz de electrones.
Una vez los electrones son dispersados, ya sea mediante una lámina delgada dispersora,
o mediante lentes magnéticos, el haz de electrones debe ser reenfocado empleando para
ello campos magnéticos. Para el caso de estudio de este trabajo se emplea un arreglo
de cuadrupolos siguiendo todo el lineamiento de la Sección 3.2. La descripción anterior
es representada en la sección (C) de la Figura 6-1b.
El segundo proceso se da cuando los electrones, ya convergentes, inciden sobre un ma-
terial blanco de alto Z, al igual que ocurre en radioterapia convencional. Los electrones
al chocar con el blanco entran en varios procesos de interacción radiación-materia. El
más relevante para este estudio es el que viene dado por la radiación de frenado descrito
en la sección 3.3.1. Una gran parte de los fotones generados por radiación de frenado
seguirán la dirección de la trayectoria de los electrones incidentes en el blanco. Es decir,
seguirán la trayectoria convergente de los electrones, como se observa en la sección (D)
de la Figura 6-1b.
El tercer proceso es la colimación empleada, para atenuar la dispersión del haz de
fotones generado en el blanco. Una parte de los fotones generados en el blanco no
seguirán una trayectoria definida sino que saldrán con ángulos de dispersión aleatorios.
Para evitar la radiación dispersa se emplea una rejilla de colimación como la ilustrada
en la sección (E) de la figura 6-1b, la geometŕıa viene determinada por una sección
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esférica y cuya apertura angular debe ser igual a la apertura angular calculada para el
haz de electrones convergente.
(a)
(b)
Figura 6-1: (a) Cabezal del acelerador lineal para radioterapia convencional; A, blanco
generador de rayos X; B, colimador primario; C, filtro aplanador del haz; D,
colimador secundario. (b) Cabezal del acelerador lineal para radioterapia de haz
convergente (RTHC). A, fuente de electrones; B, lámina delgada dispersora; C,
lentes magnéticas; D, blanco generador de rayos X; E, colimador de sección
esférica.
6.3. Dosimetŕıa para el Acelerador Varian IX2
En la sección 3.4 se mencionó que generalmente una dosimetŕıa se realiza con una cámara
de ionización, la cual está ubicada dentro de un maniqúı de agua. Sin embargo, otro método
que se emplea para medidas dosimétricas es el uso de placas radiocrómicas, estas placas son
sensibles a la cantidad de radiación que interactúa en ellas, dando como resultado una escala
de grises en función de la dosis depositada.
Debido a que el Instituto Nacional de Canceroloǵıa (INC) no cuenta con las cámaras de
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ionización necesarias para realizar dosimetŕıa de campos pequeños, si cuenta con placas ra-
diocrómicas EBT3 de GafChromic y un lector Vidar 16 (VXR-16). Las placas EBT3 tienen
un umbral de saturación de hasta 1400 cGy y han sido validadas para dosimetŕıa de acelera-
dores lineales cĺınicos, Ver Ref [46]. De lo anterior, se realizó dosimetŕıa de campos pequeños
para un acelerador Varian IX2 del INC empleando placas radiocrómicas y validando los datos
obtenidos con los datos de campos pequeños de un acelerador Varian IX2 de la Fundación
SantaFe de Bogotá (FSFB), datos obtenidos de la referencia [47].
Dado que los resultados de la dosimetŕıa del INC deben ser comparables a la dosimetŕıa de la
FSFB se utilizan condiciones de equivalencia. Es decir, las medidas que se tomen con placas
radiocrómicas deben tener condiciones de dispersión similares a las del tanque de agua em-
pleado en la FSFB. Para lograr esta equivalencia, se emplean bloques de polimetilmetacrilato
(PMMA) los cuales son equivalentes dosimétricamente al agua, ver ref [48].
6.3.1. Porcentaje de dosis en profundidad
Para la medida del porcentaje de dosis en profundidad, se ubicó una placa EBT3 en el
medio de dos bloques de PMMA de 5 cm de grosor cada uno, a una distancia de 100 cm
entre la fuente de part́ıculas del acelerador y la superficie de los bloques. Posteriormente, se
irradió una placa radiocrómica con una apertura del campo de radiación de 5× 5 cm2 y otra
placa con una apertura del campo de 1 × 1 cm2. En la figura 6-2a se observa la forma en
que se ubican las placas con respecto al cabezal del acelerador, mientras que la figura 6-2b
muestra el resultado de las placas EBT3 después de haber sido irradiadas.
En la figura 6-3b y 6-3a se realiza una comparación entre los datos obtenidos del INC y los
(a) (b)
Figura 6-2: (a) Posición del cabezal del acelerador con respecto a los bloques de PMMA
para le medida de porcentaje de dosis en profundidad. (b) Vista de las placas
EBT3 después de haber sido irradiadas.
datos obtenidos de la FSFB. El lector puede observar que la región de recombinación para
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el campo de 1 × 1 cm2 y el campo de 5 × 5 cm2 tienden a ser similares, con diferencias de
1.4 % y 2.1 %. Sin embargo, después de la zona de recombinación el error porcentual entre
los campos de 1× 1 cm2 y de 5× 5 cm2 aumenta 9.4 % y 10 % respectivamente, lo anterior
puede ser causado por diferentes razones:
Valores de comisionamiento de los aceleradores, aunque los aceleradores tanto del INC
como de la FSFB son del mismo modelo, los parámetros iniciales de cada equipo son
diferentes, por ejemplo: el espectro de enerǵıa de los fotones de cada acelerador puede
variar.
Las dimensiones de los sistemas de medida. El maniqúı de agua empleado para la
dosimetŕıa en la FSFB tiene dimensiones aproximadas de 30× 30× 30 cm3, mientras
que las placas de PMMA empleadas en el INC tienen dimensiones aproximadas de
20× 10× 30 cm3, lo cual puede implicar retrodisperciones que contribuyen en la dosis
absorbida.
Perturbaciones en el haz de radiación debido a la cámara de ionización empleada en
la dosimetŕıa de la FSFB.
En la tabla 6-1 se establecen algunos datos de las diferencias punto a punto entre los
campos obtenidos del INC y de la FSFB, para los porcentajes de dosis en profundidad
medidos.
(a) (b)
Figura 6-3: (a) Porcentaje de dosis en profundidad y diferencia punto a punto medido
para campos de 1× 1 cm2 tanto del Instituto Nacional de Canceroloǵıa (INC)
como de la Fundación SantaFe de Bogotá (FSFB). (b) Porcentaje de dosis en
profundidad y diferencia punto a punto medido para campos de 5×5 cm2 tanto
del Instituto Nacional de Canceroloǵıa (INC) como de la Fundación SantaFe
de Bogotá (FSFB).
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1× 1 14.1 0.4 10.2
5× 5 12.7 0.1 9.1
6.3.2. Perfiles de dosis
Al igual que se realizó en la medida de porcentaje de dosis en profundidad, los perfiles
fueron medidos empleando placas EBT3 ubicadas entre dos bloques de PMMA. Se empleó
un bloque de PMMA de 1.5 cm de grosor para simular una profundidad equivalente de agua
de 1.5 cm, y un bloque de 5 cm de grosor para simular una profundidad equivalente de
agua a 5 cm. Se realizaron medidas para campos de 1 × 1 cm2 y 5 × 5 cm2. En la figura
6-4a se observa el montaje empleado para la medida de los perfiles. El cabezal se encuentra
perpendicular a las placas radiocrómicas y la distancia entre la salida del haz y la superficie
del ultimo bloque de PMMA es de 100 cm. La figura 6-4b muestra dos placas EBT3 ya
irradiadas para los campos ya mencionadas a una profundidad de 1.5 cm.
(a) (b)
Figura 6-4: (a) Posición del cabezal del acelerador con respecto a los bloques de PMMA
para le medida de perfil de dosis. (b) vista de las placas EBT3 después de haber
sido irradiadas.
Los datos tomados de los perfiles de dosis medidos con las placas EBT3, se comparan de
nuevo con los datos obtenidos de dosimetŕıa de campos pequeños de la referencia [47]. Las
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figuras 6-5 y 6-6 muestran la comparación tanto de los perfiles de dosis obtenidos a una
profundidad de 1.5 cm, como de las diferencias punto a punto entre las medidas tomadas
del INC y la FSFB. Observe que la mayor diferencia de error esta asociada en las zonas de
penumbra, esto se debe a las incertidumbres asociadas a la apertura del colimador primario
de cada uno de los aceleradores con los cuales se midió.
(a) (b)
Figura 6-5: (a) Perfiles en x medidos para un campo de 1 × 1 cm2 a una profundidad
equivalente en agua de 1.5 cm. (b) Perfiles en y medidos para un campo de
1× 1 cm2 a una profundidad equivalente en agua de 1.5 cm
(a) (b)
Figura 6-6: (a) Perfiles en x medidos para un campo de 5 × 5 cm2 a una profundidad
equivalente en agua de 1.5 cm. (b) Perfiles en y medidos para un campo de
5× 5 cm2 a una profundidad equivalente en agua de 1.5 cm
La tabla 6-2 muestra que la diferencia de error de los datos obtenidos empleando placas
EBT3 y los datos obtenidos utilizando detectores de radiación y maniqúıs de agua son bajos,
por ende se utilizarán como comparación para la simulación eAcelerador.
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Tabla 6-2: Diferencias punto a punto de cada perfil medido del INC y la FSFB, para una








Perfil x (1× 1) 9.6 0.02 1.7
Perfil y (1× 1) 8.2 0.01 1.5
Perfil x (5× 5) 24.7 0.2 3.2
Perfil y (5× 5) 2.9 0.3 1.38
Las figuras 6-7 y 6-8 muestran una comparación de los perfiles de dosis obtenidos del INC
y la FSFB pero ahora para una profundidad de 5 cm. Se observa que los perfiles de dosis
para los campos de 5× 5 cm2 tienden a tener una diferencia de porcentaje de dosis mayor,
esto en parte es debido a a incertidumbres asociadas al colimador primario, sin embargo,
también es debido a las diferencias de dosis en profundidad observadas en las figuras 6-3a y
6-3b. En la tabla 6-3 se registran algunos valores relevantes de las diferencias punto a punto
de los perfiles de dosis, al igual que con los perfiles analizados anteriormente, dada la baja
diferencia de error entre los perfiles del INC y de la FSFB, se utilizarán los datos obtenidos
de dosimetŕıa con placas radiocrómicas.
(a) (b)
Figura 6-7: (a) Perfiles en x medidos para un campo de 1 × 1 cm2 a una profundidad
equivalente en agua de 5.0 cm. (b) Perfiles en y medidos para un campo de
1× 1 cm2 a una profundidad equivalente en agua de 5.0 cm
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(a) (b)
Figura 6-8: (a) Perfiles en x medidos para un campo de 5 × 5 cm2 a una profundidad
equivalente en agua de 5.0 cm. (b) Perfiles en y medidos para un campo de
5× 5 cm2 a una profundidad equivalente en agua de 5.0 cm
Tabla 6-3: Diferencias punto a punto de cada perfil medido del INC y la FSFB, para una








Perfil x (1× 1) 7.3 0.5 1.7
Perfil y (1× 1) 7.4 0.2 1.6
Perfil x (5× 5) 14.0 0.1 2.3
Perfil y (5× 5) 16.1 0.1 3.2
6.4. Simulación
6.4.1. Haz de electrones
La fuente del haz de electrones primario es determinada por dos caracteŕısticas importan-
tes, el tamaño de la fuente emisora y la enerǵıa media del haz. En radioterapia convencional
al igual que en RTHC, la enerǵıa media influye tanto en la curva de porcentaje de dosis
en profundidad como en las curvas de los perfiles de dosis. Por otro lado, el diámetro de la
fuente generadora del haz de electrones influirá en los perfiles de dosis.
La enerǵıa del haz de electrones fue ajustada según lo descrito en la Ref [49]. Para el ajuste
de la enerǵıa se utilizó una distribución gaussiana con un valor medio de 6 MeV y con una
dispersión del 3 % [50, 51]. Para la simulación eAcelerador, se parte del supuesto que el haz
de electrones ya viene con una apertura debida a un arreglo de cuadrupolos inicial, es decir,
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la simulación partirá directamente desde la sección (C) de la figura 6-1b. En el Listing 6.1
se muestran los parámetros utilizados al generar el haz de electrones inicial de la simulación
eAcelerador.
1 GunRadious = 40.0∗cm;
2 ro=G4UniformRand ( ) ∗GunRadious ;
3 a l f a=G4UniformRand ( ) ∗ twopi ;
4
5 pos . setX ( ro ∗ std : : s i n ( a l f a ) ) ;
6 pos . setY ( ro ∗ std : : cos ( a l f a ) ) ;
7 pos . setZ (0∗mm) ;
8 ek=RandGauss : : shoot ( 6 . 0 , 0 . 127 ) ;
9
10 part ic leGun−>SetPar t i c l eEnergy ( ek∗MeV) ;
11 part ic leGun−>S e t P a r t i c l e P o s i t i o n ( pos∗mm) ;
12 part ic leGun−>SetParticleMomentumDirection ( G4ThreeVector ( 0 . , 0 . , 1 . ) ) ;
13 part ic leGun−>GeneratePrimaryVertex ( anEvent ) ;
Listing 6.1: Haz de electrones generado a partir de G4ParticlGun en Geant4
6.4.2. Arreglo de cuadrupolos
Una vez establecida la fuente del haz de electrones, el sistema de cuadrupolos utilizado
vendrá dado por un duplete de cuadrupolos, desenfoque-enfoque, en espećıfico el sistema
paralelo a punto de enfoque, esquematizado en la Figura 3-7. La apertura del haz de elec-
trones simulado se realizó para radios de 10, 20, 30, 40, 50 y 60 cm, esto debido a que la
dosis depositada dependerá de la apertura inicial del haz de electrones.
En la Tabla 6-4 se presentan los datos utilizados en el arreglo de cuadrupolos de la simu-
lación eAcelerador y los gradientes de campo magnético para 6 MeV y para 18 MeV. Las
diferentes nomenclaturas utilizadas en la tabla 6-4 corresponden al esquema presentado en
la Figura 3-13. Por otro lado, en la Figura 6-9 se puede observar la trayectoria, en color rojo,
de los electrones siendo enfocados por el conjunto de cuadrupolos de la simulación eAcele-
rador. El enfoque se puede realizar a diferentes distancias variando la posición del maniqúı
en la simulación, sin embargo, se procura que la distancia entre el último cuadrupolo y la
superficie del maniqúı se encuentren a 105 cm, con el objetivo de mantener proporcionalidad
del isocentro de la radioterapia convencional.
En caṕıtulos anteriores se mencionaba que un arreglo de cuadrupolos pueden presentar abe-
rraciones magnéticas, las cuales pueden generar perdida de simetŕıa en el plano xOz con
respecto al plano yOz, en este trabajo esas diferencias son relativamente bajas debido a la
configuración inicial del haz de electrones, el cual se simuló con una apertura inicial, siendo
necesario únicamente reenfocarlo.
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Tabla 6-4: Magnitudes utilizadas en la simulación eAcelerador, para realizar enfoque de
electrones a 1 metro de distancia del blanco. Las diferentes letras utilizadas
corresponden al esquema de la figura 3-7
l1 (cm) L1 (cm) d (cm) L2 (cm) l2 (cm) G1 (T/m) G2 (T/m)
6 MeV 5 5 2 5 105 1.56 -1.67
18 MeV 5 5 2 5 105 4.45 -4.76
Figura 6-9: Trayectoria de los electrones, en rojo, al atravesar por las diferentes secciones
de la simulación eAcelerador, definidas en la Figura 3-13. Las ĺıneas amarillas
representan las diferentes interacciones entre los electrones y el medio absor-
bente. Las ĺıneas verdes representan la trayectoria de fotones generados por las
diferentes interacciones de los electrones. Figura generada con la herramienta
OpenGL disponible en Geant4.
6.4.3. Material Blanco
El blanco determina el proceso de generación de rayos X de alta enerǵıa, y en este caso, se
utiliza para establecer una correcta simulación de un acelerador lineal, realizando para ello
una comparación entre los espectros de enerǵıa de fotones de un acelerador lineal Varian, y
los espectros de enerǵıa de la simulación eAcelerador.
El blanco utilizado fue simulado como dos secciones cónicas, una de tungsteno (W) y otra
de cobre (Cu) con los espesores registrados en la tabla 6-5. El blanco W+Cu es el estándar
utilizado por Varian para varios de sus aceleradores lineales, debido a que al utilizar sólo W
se registra alta contaminación de rayos X caracteŕısticos con enerǵıa de 69 keV. Por otro
lado, en el cuadro Listings 6.2 se muestra el código utilizado en la simulación eAcelerador
para generar el blanco de rayos X.
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Tabla 6-5: Materiales compuestos utilizados como blanco para aceleradores lineales médi-









W+Al 0.060 1.080 1196.9 0.049
W+Cu 0.084 0.172 1086.3 0.049
W+Ag 0.110 0.190 1191.3 0.049
W+Au 0.040 0.380 1201.7 0.048
1 // Para l o s dos c i l i n d r o s :
2 G4double MinPhi = 0∗deg ; G4double MaxPhi = 360∗deg ;
3 // Blanco tungsteno
4 G4double WMinRad = 0∗cm;
5 G4double WMaxRad = 40∗cm;
6 G4double WHalfLength = 0.04445∗cm;
7
8 auto GeSolid
9 = new G4Tubs( ”Wtarget” ,WMinRad,WMaxRad, WHalfLength , MinPhi , MaxPhi ) ;
10
11 fWLogical= new G4LogicalVolume ( GeSolid , tungsten , ” GeLogical ” ) ;
12 G4ThreeVector TGe;
13 G4Transform3D T3DGe;
14 TGe. setX ( 0 . 0∗cm) ; TGe. setY ( 0 .∗cm) ;
15
16 G4double z W = (20) ∗cm;
17 TGe. setZ (z W) ;
18 T3DGe = G4Transform3D (R0 ,TGe) ;
19 new G4PVPlacement (T3DGe, fWLogical , ”WPhysical” , wor ldLogica l , f a l s e , 0 ,
checkOverlaps ) ;
20 // Blanco cobre
21 G4double CuHalfLength = 0.07874∗cm;
22 G4double z Cu = z Ge CuHalfLength WHalfLength ;
23
24 auto CuSolid
25 = new G4Tubs( ”Cut” ,WMinRad,WMaxRad, CuHalfLength , MinPhi , MaxPhi ) ;
26 G4LogicalVolume∗ Culog i ca l = new G4LogicalVolume ( CuSolid , Cupper , ”Cut” ) ;
27 new G4PVPlacement (0 , G4ThreeVector (0 , 0 , z Cu ) , Culog ica l , ”Cut” ,
wor ldLogica l , f a l s e , 0 , checkOverlaps ) ;
Listing 6.2: Python example
Un punto de comparación entre los valores simulados y valores teóricos puede ser realizado
por medio de la distribución energética de los fotones al dejar el blanco. En la Ref [7] realiza
una comparación de los espectros energéticos entre un acelerador lineal de la empresa Varian
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y un acelerador lineal de la empresa Elekta, empleando filtros aplanadores y sin filtros apla-
nadores. En la figura 6-10a, tomada del estudio mencionado anteriormente, se muestran dos
distribuciones energéticas para una acelerador lineal de la empresa Varian para fotones de
6 MeV. La ĺınea punteada representa la distribución angular sin filtro aplanador y la ĺınea
continua representa la distribución angular con filtro aplanador, cabe aclarar que ambas
ĺıneas están normalizadas. La distribución energética que se tomará para la comparación es
aquella en la cual no se emplea filtro aplanador, la cual registra un valor medio de 1.0 MeV.
Para comparar la distribución energética de la simulación eAcelerador con la distribución de
la figura 6-10a, se simuló el blanco como un detector ideal el cual es capaz de medir todas
las part́ıculas que interactúen en él, ya sea part́ıculas cargadas o neutras. El resultado del
blanco como un detector ideal perfecto, da como resultado el histograma de la figura 6-10b
la cual registra un valor medio de aproximadamente 1.098 MeV. La variación de la media
entre los datos presentados en la Ref [7] y la simulación es de un 9.8 %, teniendo en cuenta
que la simulación no está hecha para recrear un acelerador real según lo ya establecido en
las secciones 6.1 y 6.2 se dio por validados los datos mostrados de la distribución energética
de los haces de fotones. En la figura 6-10c se observa que los fotones generados en el blanco
alcanzan enerǵıas mayores a 6 MeV, esto es debido a la desviación estándar de la distribu-
ción energética del haz de electrones incidente en el blanco. Finalmente, en las tres figuras
mostradas se puede observar un pico de enerǵıa de 0.511 MeV correspondiente a la enerǵıa
de un fotón generado al aniquilarse un par electrón-positrón.
Al igual que en radioterapia convencional, en RTHC la distribución angular de los fotones
generados en el blanco juego un rol importante debido a que únicamente los fotones que
mantengan la dirección de la trayectoria de los electrones incidentes en el blanco, deben
depositar dosis en el objetivo. En la figura 6-11 se observa la distribución angular de los
fotones al salir del blanco en la simulación eAcelerador, la gran desviación estándar y el
valor medio que se observan en la figura, dan una noción del alto grado de dispersión de los
fotones que se generan en el blanco, por tanto es necesario emplear un sistema que atenúe
la dispersión generada en el blanco.
Para atenuar la radiación dispersa se emplea una rejilla de colimación de sección esférica,
cuya apertura angular debe ser igual a la apertura angular del haz de fotones que sigue una
trayectoria convergente. Esta rejilla tiene pequeñas secciones cónicas por las cuales se deben
filtrar únicamente los fotones que tengan una apertura angular convergente. En el caṕıtulo
5 se menciona que el tiempo de la simulación se ve afectado en función de la cantidad de
rendijas que se empleen dentro del colimador de sección esférica, en la simulación eAcelerador




Figura 6-10: (a) Distribución angular experimental para haces de fotones de 6 MeV, la
ĺınea punteada es la distribución energética sin el uso de filtro aplanador, la
ĺınea continua representa la distribución energética empleando filtro aplana-
dor. Figura tomada de la ref [7]. (b) Distribución energética de la simulación
eAcelerador para haces de fotones de 6MeV. (c) Distribución energética de la
simulación eAcelerador, en escala Semi-Log, para haces de fotones de 6MeV.
6.5. Resultados
Los resultados de la simulación eAcelerador permiten dar una aproximación a las propie-
dades dosimétricas de la radioterapia de haz convergente, las cuales serán comparadas con
datos experimentales obtenidos de la dosimetŕıa relativa del acelerador lineal Varian IX pre-
sente en la Fundación Santafe de Bogotá. La dosimetŕıa relativa fue realizada para tamaños
de campo de 5× 5 cm2 y 1× 1 cm2.
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Figura 6-11: Distribución angular de fotones generados en el blanco.
La simulación Monte Carlo se realizó para un total de 109 part́ıculas primarias (electrones).
Se limitó el número de procesos secundarios en la interacción de los electrones con la materia,
dando mayor prioridad al proceso de radiación de frenado. Lo anterior se estableció debido
a la cantidad de tiempo necesario por cada simulación, dado que se realizaron múltiples si-
mulaciones variando parámetros f́ısicos del blanco y del enfoque del haz de fotones. Por otro
lado, en la interacción fotón-materia se establecieron los procesos más relevantes a considerar
como: producción de pares, efecto Compton y efecto fotoeléctrico. Finalmente, el número de
fotones generados en el blanco, según el número de electrones incidentes, asegura niveles de
incertidumbre aceptables, con desviaciones estándar menores al 1 % de la media de los datos
obtenidos de la simulación eAcelerador.
Para la obtención de datos de la simulación eAcelerador, se utilizó un maniqúı de agua con
dimensiones de 25× 25× 25 cm3 y voxeles de 1,5× 1,5× 1,5 mm3.
6.5.1. Comparación experimento-teoŕıa
Un cálculo teórico para la enerǵıa depositada en la RTHC fue realizado por Valente y







D(z) es la dosis absorbida a z de profundidad del maniqúı normalizada a la dosis
máxima.
D0 es la dosis absorbida sobre la superficie del maniqúı.
L0 es la distancia superficie-isocentro, la cual establece el punto de máxima entrega de
dosis.
µ(E) corresponde al coeficiente de atenuación másico del medio.
ρ densidad del medio.
En la figura 6-12a se observan las distribuciones de dosis en profundidad (PDD) tanto de la
simulación eAcelerador como del cálculo teórico. Para la distribución de la figura mencionada
anteriormente el radio de apertura del haz de electrones al salir del cuadrupolo es de 50 cm.
En la figura 6-12b se observan las mismas distribuciones de dosis de la figura 6-12a, a
diferencia que el radio de apertura del haz de electrones es de 120 cm. El desajuste entre
el cálculo teórico y la simulación eAcelerador de ambas figuras, se debe a que la ecuación
6-1 no tiene en cuenta el radio de apertura del haz de fotones al salir del blanco, el modelo
planteado por Valente y Figueroa es independiente a la apertura geométrica del haz de fotones
y considera un enfoque infinito de part́ıculas. En la tabla 6-6 se muestran las diferencias
de error entre el PDD obtenido de la simulación y el PDD descrito por la ecuación 6-1 en
función del radio de apertura del haz de electrones. De la tabla 6-6 se puede concluir que el
modelo propuesto por Valente y Figueroa considera un haz de fotones cuyo radio de apertura
es bastante grande, de aproximadamente 120 cm de radio, y por ende no es modelo apto
para describir PDDs cuyo haz de fotones tengan radios de apertura menores a 100 cm.
Tabla 6-6: Diferencia media y máxima entre las distribuciones de dosis del modelo teórico
descrito por la ecuación 6-1 y los resultados de la simulación eAcelerador, para
diferentes radios de apertura del haz de electrones al salir del cuadrupolo. Datos
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(a) (b)
Figura 6-12: (a) Comparación de las distribuciones de dosis en profundidad entre el modelo
teórico y la simulación Monte Carlo eAcelerador, también se gráfica la dife-
rencia punto a punto entre las dos distribuciones. Haz de radiación enfocado
a 15 cm de profundidad del maniqúı y con un radio apertura de 50 cm. (b)
Comparación de las distribuciones de dosis en profundidad entre el modelo
teórico y la simulación Monte Carlo eAcelerador, también se gráfica la dife-
rencia punto a punto entre las dos distribuciones. Haz de radiación enfocado
a 15 cm de profundidad del maniqúı y con un radio apertura de 30 cm.
6.5.2. Dosimetŕıa RTHC
Una de las principales diferencias entre la radioterapia convencional y la RTHC es la
distribución de dosis en profundidad o también llamada porcentaje de dosis en profundidad
(PDD). En la figura 6-13a se observa el PDD de un acelerador lineal Varian IX para haces de
fotones de 6 MeV para dos salidas de campo cuya geometŕıa es cuadrada y sus dimensiones
son 1 × 1 cm2 y 5 × 5 cm2. Se observa que tanto para el campo de 1 × 1 cm2 y 5 × 5 cm2
la máxima dosis depositada se da en 1,2 cm y 1,55 cm respectivamente. Antes de la zona de
máxima dosis se presenta la zona de recombinación o también llamada zona de acumulación,
en la cual se presentan diferentes procesos de interacción fotón-materia, estos procesos liberan
part́ıculas cargadas secundarias las cuales depositan enerǵıa cinética en el medio. Finalmente
después del punto de dosis máxima se presenta una cáıda de dosis absorbida que es debida
a la atenuación del medio. En la figura 6-13b se observan los PDD para RTHC, a diferencia
de los PDD de radioterapia convencional, en RTHC la zona de máxima dosis absorbida se
presenta en el punto en que convergen los haces de fotones en el maniqúı de agua, para el
caso que se observa en la gráfica el enfoque se encuentra a una profundidad de 12.5 cm de
la superficie del maniqúı. El lector se preguntará por qué es tan notoria la diferencia entre
la técnica convencional y la convergente, y es debido a que la geometŕıa con la que incide el
haz de fotones convergente sobre el maniqúı es diferente a la geometŕıa del haz de fotones en
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la técnica convencional. La trayectoria de cada una de las part́ıculas del haz de fotones de
la técnica convencional es cuasi-paralela, por ende la fluencia de part́ıculas en esta técnica
tiende a ser homogénea. Por otro lado, el haz de fotones convergentes tiende a describir
secciones cónicas, como las observadas en la Figura 6-14, esto implica que la fluencia de
part́ıculas en la RTHC no es homogénea sobre todo el campo sino que presenta un máximo
en el foco del haz, lo cual se traduce en un máximo de interacciones y por consiguiente una
dosis máxima en ese punto.
(a) (b)
Figura 6-13: (a) Porcentaje de dosis en profundidad para fotones de 6 MeV con tamaños de
campo de 1× 1 cm2 y 5× 5 cm2 en radioterapia convencional (b) Porcentaje
de dosis en profundidad para haces de fotones con radio de apertura de 10
cm, 20cm, 30cm, 40cm, 50cm en RTHC
Una pregunta que surge al analizar las figuras 6-13a y 6-13b es ¿Qué sucede con la
zona de recombinación en la RTHC?¿Sigue existiendo equilibrio electrónico? La zona de
recombinación sigue estando presente en la RTHC, sin embargo, al existir un punto de dosis
máxima en 12.5 cm de profundidad, la zona de recombinación no es apreciable a simple
vista. La figura 6-15 es un acercamiento a la zona de recombinación de los PDDs vistos en
la figura 6-13b. Es apreciable que entre mayor sea el radio de apertura del haz de fotones,
la dosis de entrada es menor y por ende la región de recombinación tendrá un área menor.
En la tabla 6-7 se muestran los valores de dosis en superficie y dosis en profundidad de
1.2 cm y 1.5 cm para diferentes radios de apertura. El aumento del porcentaje de dosis en
superficie y el porcentaje de dosis a 1.5 cm y 1.2 cm registrados en la tabla 6-7 muestran
la existencia de la zona de recombinación. Es evidente en la figura 6-13b que entre mayor
convergencia tenga el haz de fotones hay menos equilibrio electrónico, por el contrario, si
la convergencia del haz de fotones disminuye, aparecen zonas donde se presenta equilibrio
electrónico transitorio.
En radioterapia convencional, la enerǵıa del haz de electrones incidente en el blanco, deter-
62 6 Simulación y Resultados
(a) (b)
Figura 6-14: (a) Mapa de color del plano yOz de la simulación eAcelerador, para un radio
de apertura de 50 cm (b) Mapa de color del plano yOz de la simulación
eAcelerador, para un radio de apertura de 20 cm
Figura 6-15: Zona de recombinación para diferentes radios de apertura del haz de fotones
convergente
mina la profundidad del haz de fotones a la cual se da la máxima dosis depositada al medio,
es decir, a medida que aumenta la enerǵıa del haz de electrones, la dosis máxima del haz de
fotones alcanza mayores profundidades, aunque esta dosis máxima, vaŕıa relativamente poco
entre diferentes enerǵıas. En la Figura 6-16a se observa que para fotones con enerǵıa de 6
MeV la profundidad de máxima dosis se encuentra en 1.5 cm, mientras que para fotones con
enerǵıa de 25 MeV la profundidad de máxima dosis se encuentra en 5 cm.
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Tabla 6-7: Dosis relativa medida a diferentes profundidades de la superficie del maniqúı,





Dosis a 1.2 cm
de profundidad ( %)
Dosis a 1.5 cm
de profundidad ( %)
10 2.08 5.18 5.39
20 0.56 1.21 1.32
30 0.24 0.53 0.55
40 0.18 0.25 0.45
50 0.10 0.19 0.23
60 0.10 0.14 0.14
En RTHC la máxima dosis depositada no depende directamente de la enerǵıa del haz de
electrones incidente en el blanco, depende de la distancia en la que se encuentre el foco del
haz electrones convergentes. De hecho no es necesario variar la distancia focal, variando la
posición del maniqúı con respecto el eje óptico del haz es suficiente para variar la profundidad
de máxima dosis, como se observa en la figura 6-16b obtenida de la simulación eAcelerador,
donde se vaŕıo únicamente la posición del maniqúı con respecto el eje óptico del haz de
fotones.
(a) (b)
Figura 6-16: (a) Porcentajes de dosis en profundidad para diferentes valores de enerǵıa
en haces de fotones. Figura tomada de Ref [8]. (b) Porcentaje de dosis en
profundidad en RTHC, variando la posición del maniqúı en el punto focal del
haz de fotones.
Anteriormente se observó de la figura 6-13a que ésta presenta un gradiente de dosis una
vez pasado el punto de dosis máxima. En RTHC el gradiente de dosis viene determinado
por el radio de apertura del haz de electrones, para aperturas iguales o menores a 10 cm el
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gradiente de dosis es 116 % mayor que para aperturas de 20 cm, aunque se debe tener en
cuenta que al aumentar el radio de apertura del haz, también aumenta el volumen irradiado.
La figura 6-17 muestra diferentes planos de dosis de RTHC, se observa que cuando el radio
de apertura es mayor el área irradiada también es mayor, no obstante la dosis máxima ocupa
un área menor. Por otro lado cuando el radio de apertura es menor, el área irradiada es menor
y la dosis máxima tiene un área mayor.
(a) (b)
(c) (d)
Figura 6-17: (a) Plano de dosis para un radio apertura del haz de 10 cm. (b) Plano de dosis
para un radio apertura del haz de 30 cm. (c) Plano de dosis para un radio
apertura del haz de 40 cm. (d) Plano de dosis para un radio apertura del haz
de 60 cm
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La distribución de dosis absorbida en RTHC para radios de apertura mayores a 20 cm
tienden a asemejarse a una distribución Lorentizana, debido a que a lo largo de toda la
distribución la dosis es diferente de 0, por tanto en la tabla 6-8 sólo se consideran radios de
apertura de 30 cm a 60 cm. Tener una dosis que se asemeje a una distribución de Lorentz
implicara en el aspecto cĺınico un gradiente de dosis menor en órganos a riesgo o tejido
sano. Sin embargo, el FWHM de la distribución de dosis absorbida, depende del radio de
apertura del haz tal como se observa en la tabla 6-8, donde σ es la desviación estándar de
la distribución de Lorentz con respecto al valor medio, que en este caso es de 12.5 cm pues
es el punto donde converge el haz de fotones.
Tabla 6-8: Valores obtenidos para el ajuste de dosis absorbida en RTHC, utilizando la
distribución de Lorentz. El valor medio viene dado aproximadamente en 15 cm.
Radio de
apertura (cm)





En radioterapia convencional, la apertura del colimador secundario determina la geometŕıa
del haz de fotones incidente sobre el maniqúı. En la figura 6-18a se observan tres perfiles
de dosis sobre el eje x de las medidas tomadas tanto para el acelerador lineal como para la
simulación eAcelerador. El campo de 1× 1 cm2 muestra una distribución de dosis semejante
a una Gaussina, mientras que el campo de 5× 5 cm2 muestra una distribución de dosis con
una apertura de 5 cm y una homogeneidad de dosis casi constante. La linea color fucsia de la
figura 6-18a muestra el perfil de dosis para un radio de apertura de 40 cm de la simulacion
eAcelerador, se observa que la cáıda de dosis es más abrupta en RTHC debido al carácter
convergente del haz. Lo anterior se puede constatar mejor con la figura 6-18b la cual muestra
un mapa de color del plano xOy de la dosis depositada en la profundidad del máximo de
dosis, se observa que la cáıda de dosis se da en poco más de 2 mm, a diferencia del perfil de
1× 1 cm2 y 5× 5 cm2 los cuales presentan una cáıda de dosis de aproximadamente 1 cm. La
figura 6-19 muestra los perfiles de dosis tanto del acelerador lineal como de la simulación
eAcelerador pero para perfiles tomados a lo largo del eje y. El error de simetŕıa para los
perfiles del eje x y el eje y mostrados en las figuras 6-18a y 6-19 es de 0.7 %, lo cual puede
ser debido por dispersiones o incertidumbres propias de la simulación.
En RTHC los perfiles de dosis vaŕıan con respecto a la apertura del haz de electrones. Las
figuras 6-20a y 6-20b muestran los perfiles de dosis en el eje x y en el eje y a una profundidad
de 11 cm y 15 cm, sin olvidar que el foco del haz de radiación se encuentra a una profundidad
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(a) (b)
Figura 6-18: (a) Perfiles de dosis obtenidos de un acelerador Varian IX para campo de 5×5
cm2, linea color azul, campo de 1×1 cm2, linea cyan, a una profundidad de 1.5
cm (dosis máxima) y perfil de dosis obtenido para la simulación eAcelerador,
lineal color fucsia, para un radio de apertura de 40 cm. (b) Plano de dosis a
la profundidad del máximo de la simulación eAcelerador.
Figura 6-19: Perfiles de dosis obtenidos de un acelerador Varian IX para campo de 5 × 5
cm2, linea color azul, campo de 1 × 1 cm2, linea cyan, a una profundidad de
1.5 cm y perfil de dosis obtenido para la simulación eAcelerador, lineal color
fucsia, para un radio de apertura de 40 cm.
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de 12.5 cm, lo cual implica que los perfiles de de dosis para diferentes aperturas del haz de
electrones, serán aproximadamente iguales a una profundidad de 12.5 cm. La tabla 6-9
muestra las desviaciones estándar y los porcentajes de error entre los perfiles x e y, dando
niveles de simetŕıa aceptables, que es lo que se espera para un haz de fotones convergente.
La figura 6-21 muestra los perfiles en x e y, ahora para una profundad de 15 cm, al igual que
en el perfil anterior los resultados de la comparación entre el perfil x e y se presentan en la
tabla. Las fluctuaciones que se observan en las figuras mencionadas anteriormente, pueden
ser debidas a las variaciones energéticas del haz de fotones, aunque también puede deberse
a la cantidad de part́ıculas primarias empleadas en la simulación, sin embargo dado que las
fluctuaciones no vaŕıan más allá de un 1 % no se consideran significativas.
Tabla 6-9: Desviación estándar y error porcentual entre los perfiles x e y para una profun-





Varianza σ2 (cm2) Error %
30 0.36 0.10 4.6
40 0.48 0.23 4.3
50 0.61 0.37 1.6
(a) (b)
Figura 6-20: (a) Perfiles de dosis en el eje x, obtenidos de la simulación eAcelerador para
diferentes aperturas del haz de electrones, a una profundidad de 11 cm de
la superficie del maniqúı. (b) Perfiles de dosis en el eje y, obtenidos de la
simulación eAcelerador, para diferentes aperturas del haz de electrones a una
profundidad de 11 cm de la superficie del maniqúı.
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(a) (b)
Figura 6-21: (a) Perfiles de dosis en el eje x, obtenidos de la simulación eAcelerador para
diferentes aperturas del haz de electrones, a una profundidad de 15 cm de
la superficie del maniqúı. (b) Perfiles de dosis en el eje y, obtenidos de la
simulación eAcelerador, para diferentes aperturas del haz de electrones a una
profundidad de 15 cm de la superficie del maniqúı.
Tabla 6-10: Desviación estándar y error porcentual entre los perfiles x e y para una profun-





Varianza σ2 (cm2) Error %
30 0.58 0.33 2.0
40 0.76 0.57 0.6
50 0.97 0.94 0.8
Los diferentes resultados obtenidos de la simulación eAcelerador permiten establecer algu-
nas ventajas que tendŕıa este tipo de radioterapia, en comparación, no sólo con la radioterapia
convencional sino incluso con el uso de protones. Con lo anterior no se quiere decir que la
RTHC presente mejores distribuciones de dosis que la hadronterapia, sino que dado el costo
actual de los aceleradores de iones pesados, es necesario realizar validaciones experimentales
de los datos obtenidos de la RTHC, y realizar comparaciones dosimétricas tanto con nuevas
técnicas de radioterapia como también con técnicas de hadronterapia. El empleo de la RTHC
en el uso de la radiociruǵıa, dado los campos pequeños que presenta la RTHC, ayudaŕıa a
disminuir algunos costos asociados a gastos mecánicos del equipo, variar el radio de apertura
del haz de fotones convergente implicaŕıa tratar tumores con diferentes diametros, dado que
las dosis de entrada en superficie en la mayoŕıa de los casos no supera el 5 % de la dosis total.
7 Conclusiones
I El principal problema con la RTHC es el empleo de lentes magnéticos, aunque se realizó
una aproximación de lentes magnéticas empleando cuadrupolos, se debe determinar que
tan alcanzable es la construcción de estos cuadrupolos con los parámetros establecidos
en este trabajo, dado que aunque los gradientes de campo magnético no son muy altos,
los arreglos geométricos del cuadrupolo para alcanzar tales gradientes se deben estudiar
para determinar si en efecto son alcanzables.
II Se debe utilizar una rejilla de colimación que atenúe la radiación dispersa generada
en el proceso de producción de rayos X de alta enerǵıa. El tamaño de ésta rejilla de
colimación depende de la apertura del haz de fotones generados en el blanco, aunque se
estableció que una mayor apertura del haz de electrones generaŕıa una distribución de
dosis absorbida con menor FWHM, también implicaŕıa que la rejilla de colimación seŕıa
más pesada, en espacial al estar hecha de plomo. Lo anterior implica posibles problemas
al acoplar todo el sistema de RTHC en un acelerador lineal real.
III Los porcentajes dosis en profundidad no vaŕıan en función de la enerǵıa en RTHC,
vaŕıan en función a la posición en la cual se ponga el maniqúı con respecto al punto de
enfoque.
IV La apertura del haz de fotones determina la distribución de dosis en el maniqúı, para
aperturas grandes se tiene un mayor enfoque de la dosis aunque un mayor volumen
irradiado con dosis bajas.
V Una primera aproximación cĺınica que se puede realizar de los datos obtenidos de la
RTHC, es que el gradiente de dosis presente en la radioterapia convencional disminuye
considerablemente al utilizar RTHC, lo cual implica una disminución dosis en órganos
a riesgo y una gran concentración de dosis en el objetivo que se desea irradiar. Aunque
lo expuesto anteriormente también tiene posibles riesgos asociados a la cantidad de
dosis depositada en áreas tan pequeñas, pues una pequeña variación en la posición del
paciente podŕıa causar la irradiación con dosis muy altas a tejido sano.
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